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6 TABLE DES MATIÈRES
Chapitre 1
Introduction : Contexte et enjeux
Ce premier chapitre a pour vocation de présenter le contexte des études présentées dans cette
thèse et les enjeux, en d’autres termes, l’intérêt de ces travaux.
1.1 Du besoin d’outils d’évaluation ergonomique des postes
de travail
La conception des postes de travail a un impact direct sur les conditions de travail. L’ergonomie
de ces postes prend une place de plus en plus importante dans leur conception, car c’est un facteur
de productivité essentiel. En fait, l’apparition de troubles musculo-squelettiques (TMS ) chez un
opérateur en industrie est souvent une conséquence directe de l’ergonomie du poste (Figure 1.1).
Fig. 1.1 – Modèle de la dynamique d’apparition des TMS (Source : INRS).
Les TMS vont évidemment affecter la santé du travailleur, mais également diminuer la produc-
tivité de l’entreprise. En France, l’augmentation des TMS au travail est significative (voir figure
1.2) depuis l’introduction du tableau 57 en Septembre 1991 dans la législation des maladies profes-
sionnelles (Aptel and Aublet-Cuvelier [2005]). Le tableau 57 est le tableau regroupant les troubles
péri-articulaires liés à certains gestes professionnels et certaines postures. Il inclut notamment les
articulations du membre supérieur et certains troubles du dos. Le tableau 57 est présenté en an-
nexe de ce manuscrit. L’augmentation constante du nombre de TMS dans la part des maladies
professionnelles est un sujet d’actualité majeur (Ha [2010]).
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Fig. 1.2 – Évolution des TMS déclarées au régime général des maladies professionnelles en France
(Source : INRS1).
Dans ce contexte, il semble clair que l’évaluation ergonomique des postes de travail est
nécessaire. Mais cette démarche a un coût. En effet, la majorité des études ergonomiques se font a
posteriori, c’est-à-dire une fois l’apparition de TMS avérée sur le poste, ou alors a priori sur des
maquettes physiques à l’échelle du poste en conception, ce qui peut s’avérer une solution coûteuse.
Notre idée est de pouvoir exploiter des outils d’évaluation ergonomique lors du process de
conception du poste, en utilisant des outils de Réalité Virtuelle (RV ). Nous voulons permettre
au futur opérateur de se mettre en situation de travail devant un poste virtuel et obtenir des
informations pertinentes sur les postures et les mouvements qu’il réalise en poste. Une fois analysées
par un professionnel (un ergonome), ces informations sont utiles pour améliorer l’ergonomie du
poste et la qualité des gestes de l’opérateur (Chedmail et al. [2002]). La figure 1.3 illustre le
principe général d’amélioration des postes de travail à l’aide d’outils de réalité virtuelle.
1.2 Troubles Musculo-Squelettiques : définition
Sur le site du laboratoire de Biomécanique et d’Ergonomie de l’INRS, les TMS sont présentés
de la manière suivante :
"[...]La symptomatologie clinique des TMS est pauvre et la douleur en est souvent le seul signe.
Les TMS affectent principalement les muscles, les tendons et les nerfs, c’est-à-dire des tissus
mous. Au niveau musculaire, la principale contrainte est la force. Cette contrainte peut engendrer
une fatigue musculaire. Sur les tendons, les principales contraintes mécaniques qui s’exercent
sont les forces de traction développées par le muscle lors des efforts musculaires ainsi que des
frottements et des compressions contre des tissus adjacents. Il peut en résulter des inflammations
du tendon (tendinite) ou du tendon et de sa gaine (ténosynovite). Pour les nerfs, la compression
est la principale contrainte mécanique. La pathologie la plus répandue est le syndrome du canal
carpien.[...]"
Dans cette définition, les TMS sont explicitement liés aux efforts développés par les muscles.
Ceci implique qu’une connaissance de ces efforts est une donnée essentielle quant à la prévention des
TMS. En d’autres termes, si l’on peut quantifier ces efforts, on est capable d’évaluer un mouvement
et donc de le corriger pour limiter, par exemple, la fatigue musculaire associée.
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Fig. 1.3 – Principe d’utilisation d’une plateforme de réalité virtuelle pour l’amélioration de l’er-
gonomie des postes de travail.
1.3 La prévention des TMS par l’analyse des postures et du
mouvement
Il existe actuellement un certain nombre de méthodes d’évaluation ergonomique des conditions
de travail. Si il est difficile d’en faire une liste exhaustive, nous pouvons au moins identifier trois
grandes familles d’évaluation actuellement utilisables par les ergonomes :
– Les questionnaires (Checklists) : Généralement constitués de questions fermées (réponse
oui/non), les questionnaires sont historiquement les premières méthodes utilisées par les
ergonomes pour évaluer des conditions de travail. La dimension psychologique étant un
facteur déterminant du point de vue ergonomique, ces questionnaires sont extrêmement
utiles. Parmi les plus récentes avancées dans le domaine, on peut citer le Quick Exposure
Check (QEC,Li and Buckle [1998]) qui consiste en un questionnaire proposé à l’opérateur
et qui mêle des questions qualitatives ("La charge que vous portez vous paraît-elle légère,
lourde, très lourde ?") à des questions quantitatives ("Combien de temps consacrez-vous
en moyenne à cette tâche ? Moins de deux heures, de deux à quatre heures, plus de
quatre heures..."). L’analyse des réponses permet d’estimer un facteur de risque (Faible,
Moyen, Elevé) de TMS pour différentes parties du corps. L’analyse peut-être réalisée
avant et après modification du poste afin de déterminer le gain en terme d’ergonomie.
Dans la même veine, on peut également citer le questionnaire développé par l’agence
gouvernementale américaine "Occupational Safety and Health Administration (OSHA)",
proposée par Silverstein et al. [1997]. Le principe de cette évaluation est de déterminer
la tâche la plus contraignante dans le travail de l’opérateur et d’évaluer cette tâche à
l’aide d’un questionnaire. Si ces méthodes sont intéressantes en première approche, elles
ne permettent pas d’identifier en détail les problèmes afférents au poste. Souvent, une
tâche complexe se décompose en un certain nombre de tâches simples, et il est difficile
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par les questionnaires de mettre en évidence la tâche spécifique qui pose réellement problème.
– Les grilles d’évaluation posturale : Ces méthodes sont extrêmement populaires car elles
sont simples d’utilisation et permettent une évaluation rapide des postures sur le poste de
travail. Elles sont très nombreuses, c’est pourquoi nous nous bornerons à parler des plus
reconnues. Les grilles d’évaluation permettent d’évaluer des postures en attribuant des scores
à chaque articulation fonctionnelle (plus le score est élevé, plus la posture est inconfortable).
Les plus connues sont la méthode RULA (Rapid Upper Limb Assessment, McAtamney
and Corlett [1993]) et son extension REBA (Rapid Entire Body Assessment, Hignett and
MacAtamney [2000]). L’immense intérêt de ces méthodes réside dans leur application
directe. Visuellement, un ergonome est capable de calculer le score associé à une posture (par
ailleurs, la radicalité de certains scores fait débat, puisque le score peut passer de 1 à 0 pour
une différence d’un degré sur une articulation, ce qui laisse une large part d’interprétation)
en s’accordant une marge de pondération liée aux conditions (rapidité du mouvement, type
de charge...). On peut également évaluer les postures à partir de données issues de capture
de mouvement ; un ergonome peut alors analyser en temps réel les successions de postures
sur un poste. A ce sujet, on peut citer la plateforme Ergo-Wide3(développée par CLARTE2
et mise en exploitation par la société Didhaptic3) qui permet une évaluation instantanée
des postures sur un opérateur mis en situation devant un poste de travail virtuel. Ces
méthodes permettent une évaluation des postures, ce qui est intéressant dans une approche
s’intéressant à l’ergonomie physique, mais ne permettent pas d’analyser ce qui se produit
entre les différentes postures, c’est à dire le mouvement. C’est une remarque extrêmement
importante car c’est cela qui va nous intéresser par la suite.
– L’évaluation des gestes : Analyser les efforts musculaires ou articulaires pour évaluer l’er-
gonomie d’un mouvement est une idée séduisante, qui reste encore largement au stade de la
recherche. Avant de parler des méthodes mettant en jeu des informations issues de simula-
tions, nous pouvons citer la méthode par questionnaire mise au point par l’INRS, OREGE
(Outil de Repérage et d’Evaluation des GEstes, Aptel et al. [2000a]). Cette méthode est basée
sur les comparaisons des 3 facteurs déterminants pour un geste (Effort, positions articulaires,
répétitivité), évalués par un ergonome et par l’opérateur, et permet d’obtenir des informa-
tions sur la pénibilité des gestes, et donc inclure des informations dynamiques permettant de
compléter les informations posturales. OREGE présente un premier compromis pour l’éva-
luation des gestes, basé sur les normes européennes de sécurité au travail. Le domaine de la
biomécanique apporte également de plus en plus d’outils de simulation pour pouvoir analyser
les mouvements. Actuellement, plusieurs critères d’évaluation des efforts ont été proposés,
notamment la Muscle Activity Envelope qui consiste à regarder l’activité du muscle le plus
sollicité au niveau d’une articulation et à travailler à faire baisser cette activité en modifiant
le poste (de Zee and Rasmussen [2009]). Il existe également de nombreux modèles de prise
en compte de la fatigue musculaire, permettant donc d’évaluer le confort d’un poste à partir
d’une évaluation de cette fatigue. Nous ne pouvons pas tous les citer, car ce n’est pas le pro-
pos de cette thèse, mais les modèles de fatigue actuels sont assez bien présentés dans l’article
de Ma et al. [2009]. Tout l’intérêt de la prise en compte des efforts est que cela conduit à
une analyse dynamique, c’est à dire du mouvement en lui même. C’est ainsi que l’on peut
apporter un complément d’information aux analyses posturales. C’est par ailleurs dans cette
direction que vont les recherches sur le sujet, à l’image du framework global d’évaluation des
gestes proposé par Ma et al. [2010].
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Fig. 1.4 – Positionnement de la thèse vis-à-vis de la problématique d’évaluation ergonomique d’un
poste de travail à l’aide de la Réalité Virtuelle.
1.4 Enjeux et objectifs de cette thèse
Dans ce contexte, nous cherchons, dans cette thèse, à développer des outils d’évaluation ergo-
nomique utilisables dans le cadre de la conception d’un poste de travail. La figure 1.4 représente le
cœur du travail effectué au cours de cette thèse vis-à-vis du synoptique global d’évaluation. D’un
point de vue applicatif, cette thèse s’intéresse plus particulièrement à la zone coude/avant-bras,
qui constitue une zone fréquemment touchée par les TMS liés aux conditions de travail. D’une
manière plus détaillée, cette thèse se décompose selon le plan suivant :
– Tout d’abord, dans le chapitre 2, nous proposons une revue bibliographique des méthodes
d’estimation d’efforts musculaires existantes et des modèles biomécaniques du bras les plus
avancés actuellement. A l’issue de ce chapitre, nous mettrons en avant les points clefs de
cette revue bibliographique en vue du développement des contributions associées à cette
thèse ;
– Le chapitre 3 est consacré à une revue des données anatomiques et physiologiques, néces-
saires au prototypage et à la conception du modèle musculo-squelettique du coude et de
l’avant-bras que nous proposons. Ce chapitre mettra notamment l’accent sur l’anatomie
fonctionnelle, base de notre étude, et sur la topologie et la physiologie musculaire associée à
la zone coude/avant-bras ;
– Le chapitre 4 constitue la première contribution proposée dans cette thèse : il s’agit
du développement d’un modèle biomécanique du bras, plus particulièrement de la zone
coude avant-bras basé sur l’anatomie fonctionnelle, et de la présentation de la méthode
2http ://www.clarte.asso.fr
3http ://www.didhaptic.com
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d’estimation des efforts musculaires par dynamique inverse (basé sur une optimisation d’une
fonction de coût sous contraintes) que nous avons proposé en première approche. Ce chapitre
présente également des résultats préliminaires associés aux étapes de cinématique inverse,
de dynamique inverse et d’estimation des efforts. Nous présentons également les limitations
d’une telle méthode et pourquoi nous cherchons à proposer une approche plus pertinente
par l’ajout de contraintes physiologiques supplémentaires, transformant la méthode par
dynamique inverse initiale en méthode mixte ;
– Le chapitre suivant (5) présente une contribution complémentaire aux travaux précédents :
il s’agit de l’ajout d’une contrainte de co-contraction à la méthode de dynamique inverse
précédemment présentée. Cette contrainte de co-contraction est basée sur des mesures élec-
tromyographiques (EMG) de l’activité musculaire du biceps et du triceps. Nous présentons
dans ce chapitre la construction d’une telle contrainte, et nous évaluons cette contrainte en
présentant les résultats d’une expérimentation. Nous comparons notamment les résultats
obtenus avec et sans la contrainte, en regard des mesures EMG réalisées ;
– Par la suite, au chapitre 6, nous proposons une nouvelle méthode d’estimation des efforts
musculaires, remplaçant les étapes de dynamique inverse et d’estimation des efforts par
optimisation sous contraintes par une seule étape d’interpolation à partir d’une base de
données d’efforts. Cette contribution est une étape importante pour pouvoir exploiter
des résultats d’estimation d’efforts musculaires en temps réel, dans le cadre de l’analyse
ergonomique d’un poste de travail virtuel. Nous verrons dans quelle mesure nous obtenons
un compromis précision/temps de calcul satisfaisant, en présentant les résultats issus d’une
expérimentation, et en comparant les résultats issus de la méthode par interpolation avec les
résultats issus de la méthode "classique", par optimisation sous contraintes ;
– L’avant-dernier chapitre (7) présente la dernière contribution proposée dans cette thèse. Il
s’agit de la présentation d’un critère ergonomique basé sur l’endurance musculaire. Nous
présentons des résultats préliminaires pour évaluer le critère sur quelques mouvements
de flexion/extension, en montrant notamment comment l’utilisation d’un tel critère peut
permettre de systématiser une méthode type OREGE ;
– Enfin nous concluons cette thèse en mettant en avant les perspectives associées aux contri-
butions proposées. Il s’agit à la fois de présenter les limitations de tels travaux, mais aussi




Ce chapitre est une synthèse bibliographique concernant la simulation musculo-squelettique. Il
s’agit ici de mettre en évidence les problématiques qui nous ont amenés à réaliser les différentes
contributions présentées dans cette thèse. Tout d’abord, nous allons voir quelques modèles biomé-
caniques pertinents du bras, qui servent de référence dans ce domaine. Ensuite nous présentons les
trois grandes familles de méthodes d’estimation des efforts musculaires : les méthodes par dyna-
mique directe, les méthodes par dynamique inverse, et les méthodes mixtes. Enfin nous concluons
cette revue bibliographique en mettant en avant les points clefs de ce domaine de recherche, et
quels objectifs nous cherchons à remplir en définissant un modèle biomécanique et une méthode
d’estimation d’efforts.
2.1 Quelques modèles biomécaniques du bras
Cette section a pour objectif de synthétiser et d’analyser les principaux travaux relatifs à la
biomécanique du bras.
De nombreux modèles biomécaniques du bras humain ont été développés. C’est un sujet qui
fait l’objet de nombreuses études internationales. Chaque modèle présente des spécificités souvent
liées à l’usage auquel il est destiné. Les modèles biomécaniques sont généralement développés
dans un but bien précis, la généricité des modèles étant extrêmement difficile à mettre en œuvre
(Buchanan et al. [2004]).
Le premier modèle présenté ici figure 2.1 est celui développé pour la plateforme OpenSim
(Delp et al. [2007]). Basé sur le logiciel SIMM, le modèle développé par Holzbaur et al. [2005] est
utilisé dans plusieurs publications et reprend la cinématique complète du bras à l’exception du
mouvement de trois doigts. Le modèle contient une topologie musculaire complète et détaillée,
incluant des points de passage (warping points). Certains degrés de liberté font l’objet d’un
couplage cinématique, incluant des relations non linéaires (splines) entre certains degrés de
flexion/extension des doigts. Malgré tout, ce modèle reste relativement simple dans sa forme, les
liaisons entre les différents segments restant des rotoïdes dont les axes mécaniques sont définis en
accord avec l’anatomie descriptive.
Yamane et al. [2005] ont développé un modèle musculo-squelettique complet de l’humain in-
cluant 366 muscles, lesquels viennent piloter 155 degrés de liberté. Le modèle du bras développé
dans ce modèle global a fait l’objet d’études supplémentaires, comme celles de Venture et al. [2005]
et Venture et al. [2006]. Ce modèle est très complet, mais assez peu d’informations sont exploitables
pour réaliser des comparaisons avec les autres modèles existants.
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Nous pouvons également citer le modèle développé par Maurel et al. [1996] qui est un modèle 3D
Fig. 2.1 – Modèle biomécanique du bras proposé par Holzbaur et al. [2005].
extrêmement détaillé. Son modèle d’épaule est notammment une référence en la matière. Le détail
apporté par ce modèle contient de nombreuses informations utiles, notamment du point de vue de
la topologie musculaire, élément essentiel quant à l’estimation des bras de levier.
Toujours concernant l’épaule, nous pouvons citer le modèle biomécanique développé par Van
Der Helm [1994] qui a notamment été repris et étendu par Rasmussen et al. [2001]. Ce modèle tient
compte de la cinématique complexe de l’épaule, notamment du glissement de l’axe de rotation
lors de l’élévation. Ce modèle est utilisable sur la plateforme Anybody, présentée dans l’article
Damsgaard et al. [2006]. Il est présenté figure 2.2.
Fig. 2.2 – Modèle biomécanique de l’épaule et du bras dans Anybody.
Évidemment, ces quelques modèles ne rendent pas compte de la richesse et du nombre de
modèles développés dans ce domaine. Dans les développements récents sur le sujet, nous pouvons
citer le modèle développé par Pennestrì et al. [2007], dont l’approche cinématique novatrice permet
de tenir compte du déplacement latéral de l’articulation radio-ulnaire distale.
Les roboticiens s’intéressent également à ces problèmes, dans la mesure où la robotique anthro-
pomorphe cherche à imiter au mieux l’humain.
Chalfoun et al. [2004] développent notamment des concepts intéressants sur la définition des
degrés de liberté de la main, ainsi que sur les coefficients de répartition des efforts de muscles à
multiples insertions dans une approche de dynamique inverse.
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On peut également citer le travail de Pollard and Gilbert [2002] sur la main et les doigts
anthropomorphes. Le travail effectué montre bien l’intérêt de réaliser une commande du robot
proche du comportement physiologique de l’humain.
Enfin, les travaux de Lemay and Crago [1996] et de Freund and Takala [2001] mettent en
évidence la difficulté de la conception de bras anthropomorphes ayant des mouvements réalistes.
Malgré tout l’étude des mouvements et de leur actionnement débouche sur des avancées intéres-
santes en terme d’analyse de l’anatomie humaine.
2.2 Estimation des efforts musculaires
Pour estimer les efforts musculaires, il existe de nombreuses méthodes qui font l’objet d’une
recherche importante depuis une trentaine d’années. On peut classifier ces méthodes en trois familles
complémentaires : les méthodes directes, inverses et mixtes comme le proposent Buchanan et al.
[2004]. Même si cette classification reste schématique (on peut voir que les études convergent de plus
en plus vers des méthodes mixtes, comme le présentent Erdemir et al. [2007] ou encore Bonnefoy
et al. [2008]), c’est une manière synthétique de présenter les travaux.
2.2.1 Méthodes directes
Les méthodes d’estimation directes (ou par dynamique directe) se basent sur une estimation des
efforts directement reliée à l’enregistrement de l’activité musculaire, le plus souvent réalisée à partir
d’enregistrements électromyographiques, ou encore EMG. Cet enregistrement consiste à mesurer
la différence de potentiel entre deux points d’un muscle (bipolaire) ou entre un point d’un muscle
et une référence (monopolaire). Le synoptique général des méthodes directes est présenté figure 2.3.
Si l’EMG est une image fidèle de l’activité musculaire (Lippold [1952], Basmajian and de Luca
[1985], Olney and Winter [1985], Buchanan et al. [1993], Nigg and Herzog [1994]), son traitement
nécessite de nombreuses transformations (Buchanan et al. [2004], SENIAM [1999]) et une connais-
sance importante des données anthropométriques et physiologiques des modèles musculaires
associés. C’est en effet la méthode principale utilisée pour obtenir les efforts musculaires : on ex-
ploite un modèle musculaire (Hill [1938], Zajac [1989], ou encore Stroeve [2003]) pour définir l’effort.
Par exemple, la méthode proposée par Cholewicki and McGill [1994] consiste à estimer les
efforts à partir de l’activation musculaire de manière directe :





où Fi est l’effort estimé pour le muscle i, ai le taux d’activation du muscle (égal au ratio entre
l’activation actuelle Ui et l’activation maximale Umaxi ), τmax la contrainte musculaire maximale
admissible et enfin PCSAi (en français : Section de Coupe Physiologique) la section transverse
du muscle considéré. Ici le modèle est simplifié au maximum puisque l’effort maximal développé
par le muscle n’est ni fonction de sa longueur, ni fonction de sa vitesse de contraction, ce qui
représente une première limitation. Ensuite, l’introduction des sections transverses et de la
contrainte maximale admissible implique une connaissance spécifique de ces paramètres pour
chaque sujet d’étude. Rien que pour τmax, les valeurs varient de 35N/cm2 à 137N/cm2 en fonction
des publications. Ceci est clairement expliqué dans le cadre de l’étude de Buchanan [1995] : les
valeurs d’un sujet à l’autre peuvent varier fortement, ce qui diminue la généricité des modèles.
De manière globale, l’introduction de paramètres anthropométriques se fait souvent de manière
arbitraire, dans le sens où la multiplication de ces paramètres rend difficile leur estimation, et
fausse ainsi les résultats obtenus en méthode directe. C’est pourquoi les méthodes mixtes sont de
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Fig. 2.3 – Méthode dite par dynamique directe.
plus en plus privilégiées.
Une autre limitation des méthodes directes est leur incapacité à générer des résultats cohérents
en termes mécaniques. En effet, lors de l’estimation, rien ne garantit le respect des équations de la
dynamique, régissant pourtant en toute logique n’importe quel mouvement humain (si l’on se situe
bien dans une situation de solide indéformable). Plusieurs études abondent en ce sens et démontrent
toute la difficulté de l’estimation des efforts basée uniquement sur la méthode directe (Gagnon et al.
[2001], Loyd and Besier [2003], Brown and Potvin [2005]). Néanmoins, les méthodes directes étant
basées sur une mesure directe de l’activité musculaire, elles permettent une estimation fidèle, au
moins d’un point de vue qualitatif, des patterns de contraction des muscles.
2.2.2 Méthodes inverses
Les méthodes inverses (ou par dynamique inverse) utilisent le mouvement pour déterminer
les efforts musculaires. Le grand défi de ce type de méthode est la redondance musculaire (en
d’autres termes, plusieurs muscles actionnent une seule articulation, ce qui implique qu’il n’y a
pas assez d’équations d’équilibre entre les couples articulaires nécessaires au mouvement et les
efforts musculaires générant ces couples). Cette redondance est levée au moyen d’une optimisation
dans la plupart des méthodes inverses. On vient minimiser une fonction de coût représentant un
comportement physiologique de l’humain afin d’obtenir une répartition des efforts. Le synoptique
général des méthodes inverses est présenté figure 2.4.
Le choix de la fonction de coût est directement lié aux hypothèses que l’on peut réaliser sur le
fonctionnement du système neuro-musculaire humain (Chao and An [1978]).
Deux familles de fonctions de coût peuvent être mises en avant : les fonctions minimisant
la fatigue musculaire (critères d’efforts) et les fonctions minimisant l’énergie dépensée (critères
énergétiques, comme le propose Maurel [1999]) comme le classifie dans sa thèse Chalfoun [2005].
Malgré la différence entre les deux approches (les critères d’efforts sont instantanés, tandis que les
critères énergétiques sont à considérer sur un mouvement complet), elles restent basées sur l’idée que
l’Homme agit de manière "économique". Une telle considération peut s’avérer contradictoire avec
la notion de performance du mouvement, notamment dans le geste sportif. Mais si l’on considère
le geste professionnel, cette hypothèse est tout à fait acceptable. Dans le cadre de cette thèse, nous
nous intéresserons à la première famille (critères d’efforts), qui a fait l’objet de nombreuses études
et de nombreuses validations.
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Fig. 2.4 – Méthode dite par dynamique inverse.
Critères d’efforts : Basées sur l’idée que l’humain minimise naturellement la fatigue musculaire
associée aux mouvements (An et al. [1984a]), différentes fonctions de coût ont été proposées. Au
départ les fonctions proposées étaient de type linéaire (Seireg and Arvikar [1973], Crowninshield
et al. [1978]), mais ces solutions ne sont pas satisfaisantes d’un point de vue physiologique. En
effet, elles induisent l’utilisation des muscles ayant les capacités les plus importantes (en termes
d’effort disponible) au détriment des autres muscles (Dul et al. [1984b], Röhrle et al. [1984],
Challis [1997]). Les méthodes plus récentes mettent en avant des fonctions non linéaires, permet-
tant une répartition théorique des efforts plus réaliste. Nous proposons ici d’en lister quelques unes :








, p > 0 (2.3)






, p > 0 (2.4)








, p > 0 (2.5)
– Minimisation de la contrainte du muscle le plus sollicité (critère min-max )(An et al. [1984a],







Ces fonctions présentent chacune leurs avantages et inconvénients. Si les plus utilisées restent
la somme des efforts musculaires normalisés élevée au carré (Pedotti et al. [1978], Herzog [1987])
ou au cube (équation 2.5), la fonction "min/max" (équation 2.6) est également un bon candidat,
notamment pour les études ergonomiques (An et al. [1984a], Dul et al. [1984a], Rasmussen et al.
[2001], de Zee and Rasmussen [2009]). Par ailleurs, la définition du Fmax est assez différente d’une
étude à l’autre. Pour certains, il s’agit d’une constante représentant la limite au déchirement du
muscle, ce qui revient à considérer directement la contrainte musculaire puisque seule la section
transverse du muscle (PCSA, considérée constante) limite son activité :
Fmax = τmax · PCSA (2.7)
18 Simulation musculo-squelettique : analyse de l’existant
L’étude de Challis [1997] montre que la fonction de coût 2.5 donnera des résultats plus réalistes
si l’on inclut dans la définition du Fmax les limitations apportées par les relations force-longueur
et force-vitesse des muscles (cf chapitre 4). Ces relations impliquent en effet qu’en fonction de
la configuration articulaire, la force disponible sera sensiblement différente (Von Konsky and
Zomlefer [1996]), et non constante comme cela est présenté dans la plupart des études. Nous
verrons dans la partie associée à l’estimation d’efforts que c’est un facteur que nous avons pris en
compte.
Les méthodes par dynamique inverse présentent de nombreuses limitations. Les principales
limitations sont résumées dans l’article de Buchanan et al. [2004]. Tout d’abord, la redondance
musculaire limite le réalisme de ce genre de méthode. Généralement, plusieurs muscles sont impli-
qués dans le mouvement d’une articulation, et certains muscles actionnent plusieurs articulations
(comme dans le cas du fléchisseur des doigts par exemple). Ce qui implique une répartition de
l’effort en différentes contributions articulaires, et ce souvent de manière arbitraire (Chalfoun
[2005]). L’autre limitation principale se situe au niveau des muscles antagonistes au mouvement.
Ce type d’optimisation ne permet pas de prédire leur activité. Par ailleurs, le couple articulaire
résultant est une valeur nette, ce qui implique que la contribution musculaire de chaque muscle
peut être largement sous évaluée. On peut citer Buchanan (Buchanan et al. [2004]) à ce sujet :
"[...]For example, if a person activates his hamstrings generating a 30-Nm flexion moment
and at the same time activates the quadriceps generating a 25-Nm extension moment, the inverse
dynamics method (if it is perfectly accurate) will yield a net knee flexion moment of 5 Nm. Since
the actual contribution of the knee flexor muscles was six times greater, this approach is grossly
inaccurate and inappropriate for estimating the role of the knee flexors during this task. This
problem cannot be overstated because co-contraction of muscles is very common ; yet this approach
is widely use to estimate muscular contributions.[...]"
Par ailleurs, comme pour la méthode directe, l’inclusion de paramètres arbitraires (bras de
levier, paramètres inertiels des segments, modèle cinématique, fonction de coût,...) va fortement
influencer les résultats, comme c’est présenté dans l’article de Dumas et al. [2007]. C’est en effet
une notion très importante que l’on ne peut pas perdre de vue : toute approximation dans la
cinématique et la dynamique du mouvement a une conséquence sur le résultat de l’estimation
d’efforts.
Indépendamment de ces limitations, les méthodes inverses sont intéressantes pour les applica-
tions de réalité virtuelle car l’estimation des efforts peut être réalisée à partir d’une simple mesure
du mouvement (souvent sous la forme de capture de mouvement). L’utilisation de plateformes
de force peut également s’avérer nécessaire, comme par exemple lors d’une étude sur la locomotion.
Par ailleurs, les méthodes développées par Delp et al. [2007] ou Yamane et al. [2005] sont a
priori des méthodes par dynamique inverse, mais leur complexité et l’ajout de contraintes complé-
mentaires les rend nettement plus efficaces. En effet, la qualité des modèles biomécaniques associés
à cette méthode permet par exemple de retrouver une co-contraction "artificielle", issue de l’im-
plication des muscles sur plusieurs articulations (ils sont alors à la fois agonistes et antagonistes).
2.2.3 Méthodes mixtes
Comme on a pu le constater lors des deux paragraphes précédents, les méthodes directes
et inverses présentent chacune des avantages et des inconvénients complémentaires. L’une est
dite physiologiquement pertinente, et l’autre mécaniquement pertinente. Il est donc assez naturel
de retrouver dans la littérature des méthodes mêlant les deux approches. Dans la plupart
des cas, il s’agit d’une méthode directe que l’on vient corriger avec des données cinématiques
et/ou dynamiques (Olney and Winter [1985],Cholewicki and McGill [1994],Valero-Cuevas et al.
[1998],Gagnon et al. [2001],Amarantini and Martin [2004],Buchanan et al. [2004],Amarantini et al.
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[2010]).
Généralement, il s’agit d’une correction a postériori des estimations EMG, en venant optimi-
ser les valeurs des moments résultants pour les faire coïncider avec les valeurs mesurées lors de





(M i −M imeasured)2 (2.8)
On vient ainsi engendrer des facteurs de pondération pour tout ou partie des estimations
effectuées.
L’équation 2.8 peut être également utilisée pour venir régler certains paramètres arbitraires
issus de la modélisation musculaire, comme le présentent Buchanan et al. [2005], comme par
exemple le retard musculaire entre l’excitation et l’activation, ou encore la PCSA. En effet, ces
paramètres physiologiques sont extrêmement difficiles à estimer, et souvent mis de côté dans
les études musculo-squelettiques. La méthode mise en place par Buchanan a ceci d’intéressant :
elle permet d’ajuster les constantes physiologiques spécifiquement pour un sujet. Dans la même
optique, les travaux de Venture et al. [2005] sont également exploités pour déterminer les constantes
physiologiques musculaires, à ceci près que les situations exploitées pour régler les paramètres sont
des Contractions Volontaires Maximales (CVM), et non des mouvements naturels comme chez
Buchanan.
L’EMG peut également être utilisée comme un support pour les méthodes par dynamique
inverse. Par exemple, l’utilisation de mesures EMG pour la création de contraintes unilatérales
complémentaires au problème d’optimisation est réalisée dans le travail de Vigouroux et al. [2006].
En effet, le problème de co-contraction peut être résolu en ajoutant des informations sur la contrac-
tion des muscles extenseurs. C’est une approche extrêmement intéressante, qui s’avère relativement
proche de notre propre méthode. C’est une démarche qui se démarque fortement de l’assistance
d’équations de dynamique inverse par l’EMG, car elle revient finalement à lever un certain nombre
d’inconnues (les activités musculaires mesurées) dans le système à résoudre (les équations de la
mécanique).
2.3 Conclusion et points clefs
Comme on a pu le voir lors de cette revue bibliographique, la biomécanique du bras humain
est un sujet complexe qui a fait l’objet de nombreuses études. Les approches sont extrêmement
variées, et la recherche porte à la fois sur la précision de la cinématique/dynamique associée aux
modèles et sur l’estimation des efforts. Le compromis entre la précision du modèle et la qualité de
l’estimation (liée à la méthode d’estimation et aux paramètres physiologiques associés au modèle)
est une donnée essentielle. Par exemple, la complexité de modèles type Holzbaur et al. [2005] les
rend mieux adaptés aux méthodes inverses, car cette complexité implique chaque muscle dans la
réalisation du mouvement.
Dans le cadre de cette thèse, nous cherchons à développer des méthodes rapides, car l’objectif
est de pouvoir évaluer en temps réel la fatigue musculaire associée à une tâche sur un poste
de travail virtuel. Les résultats de telles méthodes doivent malgré tout rester comparables à
ceux obtenus par les méthodes précédemment présentées. Les recherches dans ce domaine sont
relativement restreintes, l’intérêt étant pour le moment confidentiel, alors que le potentiel est
énorme. On peut par exemple citer le travail de Murai et al. (Murai et al. [2009b],Murai et al.
[2009a]) qui ont mis en pratique la décomposition par groupes musculaires pour l’estimation en
temps réel des efforts musculaires atteignant pour une simulation "full body" les 60Hz en vitesse
d’exécution. La contrainte de la rapidité nous est imposée par l’application que l’on cherche à
réaliser, c’est à dire une estimation des efforts musculaires en situation de travail sur un poste
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virtuel. Ceci implique trois choses :
– La cinématique du modèle doit être basée sur la littérature en termes de méthodes d’éva-
luations ergonomiques. Ce qui implique un modèle simple, défini à partir de l’anatomie
fonctionnelle du système locomoteur. De surcroit, la méthode de cinématique inverse
(comprendre le modèle géométrique inverse en bon français) doit être rapide à calculer et
précis ;
– Du fait de la simplicité du modèle cinématique, l’estimation par dynamique inverse des efforts
musculaires doit être réalisée avec l’ajout de contraintes complémentaires permettant de
prédire la co-contraction entre les fléchisseurs et les extenseurs. Nous verrons en introduction
du chapitre 5 pourquoi une telle méthode nécessite l’ajout d’une contrainte de co-contraction ;
– La contrainte de rapidité implique que l’étape d’optimisation doit être remplacée. C’est
pourquoi nous allons proposer une méthode d’estimation par interpolation sur des résultats
pré-calculés.
Pour conclure ce chapitre, il faut préciser que si l’ensemble de ces méthodes et modèles présentent
souvent des résultats intéressants, il est relativement difficile de comparer les résultats, car les
conditions expérimentales (les conditions de mesures notamment) varient souvent fortement d’une
étude à l’autre (Erdemir et al. [2007]). Cette constatation rend difficile les validations de modèles.
Nous nous attacherons malgré tout à valider la méthode utilisée pour l’estimation musculaire,





Dans la définition de notre modèle biomécanique, nous allons avoir besoin de nombreuses réfé-
rences anatomiques et physiologiques. L’objectif de ce chapitre est donc de synthétiser les différentes
informations nécessaires à la définition de notre modèle.
3.1 Anatomie
3.1.1 Définitions et conventions de l’anatomie
Pour pouvoir décrire de manière pertinente le corps humain, l’anatomie s’est dotée de
conventions que nous allons brièvement rappeler avant toute étude.
La convention en anatomie veut que l’on se base sur un repère galiléen comme référence pour
étudier les mouvements du corps humain, appelé repère corporel. On place le corps dans la "position
anatomique" afin de définir les plans de référence des mouvements humains (Kapandji [2005]) :
On définit trois plans orthogonaux dans le repère
corporel R0 lié au centre de gravité du corps :
– Le plan frontal (1) qui divise le corps en une
partie frontale et une partie dorsale ;
– Le plan sagittal (2) qui divise le corps en une
partie droite et une partie gauche ;
– Le plan transverse (3) qui divise le corps en une
partie supérieure et une partie inférieure.
Fig. 3.1 – Définition des plans anatomiques
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Fig. 3.2 – Définition du mouvement humain du point de vue fonctionnel. Les mouvements sont
associés à des articulations où au moins deux os s’articulent avec un autre os (Dalley
and Moore [1999]).
Pour décrire les mouvements du corps humain, on utilise plusieurs mouvements élémentaires
correspondant aux rotations des 3 plans précédemment présentés. Leur définition est relative à
chaque segment du corps humain et on peut les regrouper en trois grandes familles (Dalley and
Moore [1999]) :
– Flexion/Extension : Il s’agit du mouvement corporel de rotation des plans frontal et
transverse décrit dans le plan sagittal. La flexion est une rotation de sens direct tandis que
l’extension est le mouvement opposé, sauf pour certaines articulations spécifiques (hance et
coude par exemple) .
– Adduction/Abduction : Il s’agit du mouvement corporel de rotation des plans sagittal et
transverse décrit dans le plan frontal. L’adduction est une rotation de sens direct tandis que
l’abduction est le mouvement opposé.
– Pronation/Supination : Il s’agit du mouvement corporel de rotation des plans frontal et
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Fig. 3.3 – Définition du mouvement humain du point de vue fonctionnel (suite).
sagittal décrit dans le plan transverse. La pronation est une rotation de sens direct tandis
que la supination est le mouvement opposé. On peut l’appeler également rotation interne
pour certaines parties du corps, l’appellation pronation/supination étant particulièrement
dédiée à la description du mouvement de l’avant-bras.
Les 3.2 et 3.3 présentent ces trois familles ainsi que quelques mouvements complémentaires
(Dalley and Moore [1999]). Le mouvement de certaines parties du corps, comme par exemple
la bouche ou les épaules, ne peuvent pas être pleinement définis à l’aide des trois mouvements
précités. Malgré tout, la description du mouvement des membres, plus spécifiquement de leur
segments, est totalement réalisée grâce à ces trois mouvements fondamentaux.
Ces mouvements fondamentaux définissent ce que l’on appelle l’anatomie fonctionnelle de
l’appareil locomoteur. Il s’agit en fait de la description des fonctions associées aux différents
segments du corps humain.
Dans le cadre de cette thèse, nous nous intéressons plus particulièrement au coude et à l’avant-
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bras. C’est pourquoi nous allons consacrer le chapitre suivant à détailler l’anatomie de cette partie
du corps humain.
3.1.2 Anatomie du coude et de l’avant-bras
Cette section présente l’anatomie descriptive et fonctionnelle du coude et de l’avant-bras. Les
différentes données de cette partie sont issues de l’ouvrage "Clinically Oriented Anatomy" ( Dalley
and Moore [1999]).
Le coude est une articulation du membre supérieur humain reliant le bras à l’avant-bras. Il




– radio-ulnaire proximale (supérieure)
Lorsque l’avant-bras est tendu (extension complète), on remarque que le bras et l’avant-bras
ne sont pas alignés dans le plan frontal. Les deux parties forment un angle ouvert en dehors,
d’environ 170° chez l’homme, 160° chez la femme ; c’est ce que l’on appelle le valgus physiologique
(on retrouve le même phénomène au niveau du genou).
Le coude permet la flexion/extension de l’avant-bras ainsi que la pronation/supination (ou
encore pronosupination).
Flexion/extension :
Fig. 3.4 – Anatomie du coude en extension (à gauche) et en flexion (à droite).
En position anatomique de référence (bras aligné le long du corps, paume de la main vers
l’avant), le coude est en extension complète (0°) et la main en supination (Figure 3.4, à gauche).
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En flexion, le coude peut quasiment fermer l’angle formé entre le bras et l’avant-bras, mais ceci est
impossible en raison de l’encombrement musculaire autour de l’articulation (Figure 3.4,à droite).
L’angle de flexion est donc d’environ 150°. Dans le cadre de notre étude, on pourra facilement
représenter la flexion/extension de l’avant-bras commme une liaison rotoïde entre le solide humérus
et le solide radius-ulna, en définissant son axe de rotation entre l’épicondyle médial, situé sur
l’humérus, et le sommet de la tête radiale, située sur le radius.
Pronation/supination :
Fig. 3.5 – Anatomie de l’avant bras en supination (à gauche) et en pronation (à droite).
Fléchi à 90°, le coude (en association avec le poignet) peut opérer une pronation d’environ
80° et une supination d’environ 85°. Le mouvement de pronosupination est complexe puisqu’il
induit un déplacement latéral de l’articulation radio-ulnaire distale, comme présenté figure 3.5. Ce
déplacement induit une modification de l’orientation de l’axe mécanique de rotation au cours de
pronation. Malgré tout, on peut utiliser une orientation moyenne pour se ramener à une rotoïde
d’axe mécanique constant, car le déplacement de l’articulation distale reste très faible devant la
rotation.
Muscles mis en jeu dans les deux mouvements
La table 3.1 résume la topologie et les différentes actions des 8 muscles impliqués dans les deux
mouvements décrits auparavant. On peut constater que le biceps, par exemple, a une action double,
puisqu’il est à la fois fléchisseur et supinateur de l’avant-bras. C’est un paramètre dont il faudra tenir
compte lors de la définition des contributions musculaires. Par ailleurs, le fait que les muscles aient
de multiples origines/insertions est également une contrainte. De nombreuses approches tendent
à considérer les muscles à origines multiples comme des muscles séparés (Holzbaur et al. [2005],
Pennestrì et al. [2007]). Par ailleurs, le Pronator Teres a un rôle mineur de fléchisseur du coude que
nous avons choisi de négliger ici, car sa contribution au mouvement est minime. Il sert à stabiliser
l’articulation du coude.
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Muscle Origine(s) Insertion(s) Fonction(s)principale(s)














intermédiaire quand il est
en pronation ou en
supination complète
Biceps Brachii
Longue portion : au
dessus de la cavité


















en dessous du trochiter.
Vaste interne : 1/2
inférieure de la face
postérieure de l’humérus
Oléocrane de l’ulna Extenseur principal del’avant-bras









Chef Ulnaire : apophyse
coronoïde de l’ulna
1/3 moyen de la face
externe du radius Pronateur de l’avant-bras
Pronator
Quadratis
1/4 inférieur de la face
antérieure de l’ulna
1/4 inférieur de la face
antérieure du radius Pronateur de l’avant-bras
Supinator Epicondyle de l’humérus Radius : col et débutdu bord antérieur
Supinateur de
l’avant-bras
Tab. 3.1 – Muscles du bras impliqués dans la flexion/extension et la pronosupination de l’avant-
bras.
3.2 Anthropométrie
Afin de pouvoir estimer les longueurs et les inerties du corps humain, plusieurs méthodes ont
été proposées. La plupart sont basées sur une estimation par régression linéaire des proportions
à partir de mesures effectuées sur des cadavres (Dempster [1955], Zatsiorsky et al. [1990]).On
s’intéressera particulièrement aux travaux de de Leva P. [1996] qui sont un ajustement des travaux
de Zatsiorsky et al. [1990]. Ces ajustements permettent, à partir d’une estimation de la position des
centres articulaires, de calculer les masses, positions des centres de masses et inerties des différents
segments, généralement approximés par des cylindres. La table 3.2 présente les masses relatives et
les positions des centres de masses relatifs des segments d’après de Leva P. [1996]. m représente la
masse du segment, M la masse totale du sujet, P le point proximal du segment, et CG le centre
de gravité du segment. En l’occurrence, le centre de gravité de la main est situé à environ 20% de
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Segment Point proximal Point distal m/M CG/P
F H F H
Main Centre art. poignet Tête du 3èmemétacarpe 0.0056 0.0061 0.7474 0.79
Avt-bras Centre art. coude Centre art. poignet 0.0138 0.0162 0.4559 0.4574
Bras Centre art. épaule Centre art. coude 0.0255 0.0271 0.5754 0.5772
Pied Talon (Pternion) Acropodion 0.0129 0.0137 0.4014 0.4415
Jambe Centre art. genou Malléole externe 0.0481 0.0433 0.4416 0.4459
Cuisse Centre art. hance Centre art. genou 0.1478 0.1416 0.3612 0.4095
Tête Cervicale 7 Vertex 0.0668 0.0694 0.5159 0.4998
Tronc Mil. centres art.hanches Cervicale 7 0.4257 0.4346 0.5036 0.4862
Tab. 3.2 – Paramètres anthropométriques principaux (d’après de Leva P. [1996]).
la distance entre le point proximal et le point distal de la main chez l’homme, en d’autres termes,
dans la partie proximale de la paume.
Ces travaux ne sont pas les derniers en la matière, mais sont souvent cités en référence des études
plus récentes en anthropométrie. L’apparition de l’imagerie médicale ouvre un certain nombre de
perspectives pour la réalisation de bases de données anthropométriques, mais pour le moment, les
principales contributions restent subject-specific et manquent de généricité, ce qui reste l’avantage
principal des travaux de de Leva P. [1996]. Sans pouvoir également tous les citer, nous pouvons
par exemple proposer les travaux de Lovato et al. [2009] en la matière.
3.3 Physiologie musculaire
Les muscles et leur mécanisme de contraction font l’objet de travaux depuis plus de 70 ans.
Les modèles musculaires sont nombreux et leur définition fait intervenir de nombreux paramètres,
plus ou moins arbitraires. Nous allons nous attacher dans cette partie à expliquer le mécanisme de
contraction d’un point de vue physiologique et neurologique, puis nous présenterons les modèles
musculaires qui nous intéressent et qui seront utilisés lors de l’estimation des efforts musculaires.
3.3.1 Description physiologique du système neuromusculaire
D’un point de vue microscopique, le muscle est constitué de fibres, comme le montre la figure
3.6. Un muscle est constitué de quelques dizaines à quelques milliers de fibres musculaires, de
10 à 100µm de diamètre et de plusieurs centimètres de long, regroupés en faisceaux. Les fibres
musculaires se terminent à leurs extrémités par des tendons, constitués de filaments de collagène.
Ils assurent la fixation du muscle sur ses points d’insertion (Huxley [1957], Huxley [1971], Huxley
[1974]).
Chaque fibre musculaire est à son tour constituée de plusieurs couches de myofibrilles, les fibres
de base d’un muscle. Chaque myofibrille est constituée d’une série de segments, les sarcomères.
Le sarcomère (longueur au repos = 3µm) est l’unité de contraction élémentaire. Il contient des
filaments fins d’actine et des filaments épais de myosine. Pendant la contraction ou la relaxation
musculaire, la longueur des filaments d’actine et de myosine reste constante. En revanche, la
longueur des sarcomères varie du fait du glissement des filaments fins d’actine dans le réseau
des filaments épais de myosine, comme le montre la figure 3.7. Le muscle constitue l’organe
moteur élémentaire qui intègre sur ses tendons les forces développées par les unités motrices
qui le composent. Les performances mécaniques du moteur musculaire sont bien connues. Ce
générateur de force peut, suivant ses conditions de travail (isométrique ou isotonique), produire
respectivement une tension résistante ou réaliser un déplacement de ses extrémités. La force
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Fig. 3.6 – Description microscopique d’un muscle, d’après Vignes [2004].
Fig. 3.7 – Architecture d’un sarcomère, d’après Vignes [2004].
engendrée est variable suivant la nature du muscle et le nombre de ses unités motrices. Le
muscle recrute, selon la tension à générer, un nombre différent d’unités motrices. Ceci est désigné
généralement par le recrutement spatial.
Un muscle comprend un grand nombre d’unités motrices, qui sont parallèles entre elles et qui sont
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Fig. 3.8 – Définition des unités motrices d’un muscle, d’après Zajac [1989].
excitées par des signaux provenant du cerveau (voir figure 3.8). Le muscle est donc composé de n
unités motrices contrôlées séparément par n nerfs différents. Chaque unité motrice regroupe un
certain nombre de fibres musculaires. Lorsque cette unité motrice est activée, ses fibres musculaires
se contractent. Pour générer une force, le cerveau envoie un signal électrique à travers les nerfs qui
vont activer les unités motrices correspondantes. La somme de ces signaux électriques constitue
le signal d’activation, que l’on peut mesurer grâce aux mesures électromyographiques (EMG)
par exemple. La somme des forces générées par les unités motrices produisent la force globale
développée par le muscle. En d’autres termes, la force générée sera d’autant plus grande que le
nombre d’unités motrices recrutées sera important. L’activation musculaire, la plupart du temps
désignée par a, va donc être une image du taux de recrutement des unités motrices d’un muscle,
comprise entre 0 et 1. Le recrutement de toutes les unités motrices correspond à une activation
égale à l’unité (a = 1).
D’un point de vue macroscopique, on peut représenter les muscles et leurs tendons comme
présenté figure 3.9. Comme nous le verrons dans la section suivante, c’est cette description qui est
communément admise afin de trouver la relation entre la force tendineuse et la force musculaire.
Dans la plupart des cas, l’orientation des fibres n’est pas parallèle avec l’orientation du tendon.
Fig. 3.9 – Description macroscopique d’un muscle et définition de l’angle de pennation.
L’angle formé entre ces deux orientations est appelé l’angle de pennation. Cet angle va déterminer
la proportion de l’effort produit par le muscle qui va générer un couple articulaire sur l’articulation
à laquelle il est rattaché.
3.3.2 Modèles physiologiques des muscles
Historiquement, le modèle de référence est celui développé par Hill [1938]. Dans cette contri-
bution, Hill définit le muscle comme un actionneur visco-élastique, constitué en d’autres termes
d’un ressort et d’un amortisseur en série représentant la force active (fa), le tout en parallèle d’un
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ressort définissant la force passive (fp). Enfin le tendon est représenté par un ressort monté en
série avec le muscle. Ce modèle est représenté figure 3.10. Zajac [1989] a défini les différentes forces
mises en jeu, en permettant leur expression sous la forme d’équations :
Fig. 3.10 – Modèle de Hill (Hill [1938]), d’après Rengifo et al. [2010].







avec ft l’effort tendineux, lt la longueur du tendon, ls la longueur de détente (tendon slack lentgh
en anglais), Kt la rigidité du tendon et f0 la force isométrique maximale développée par le muscle.
lt reste toujours compris entre [ls, 1.1 · ls], la borne supérieure représentant la longueur maximale
avant rupture du tendon.






avec lm ≡ lm/l0 la longueur normalisée du muscle, l0 la longueur optimale des fibres et f0 la force
isométrique maximale. La longueur du muscle reste comprise ici entre [0.5 · l0, 1.8 · l0]. La figure
3.11 représente la relation force-longueur passive en fonction de la longueur normalisée du muscle.
Fig. 3.11 – Relation force-longueur passive, d’après Zajac [1989].
Physiologie musculaire 31
Force active fa : La force fa, comme nous l’avons déjà mentionné, est composée du produit de
deux actions conjointes, sous l’effet de la contraction musculaire : la relation force-longueur et la
relation force-vitesse (Zajac [1989]) :
fa(lm,
˙lm, a) = a · fl(lm) · fv( ˙lm) · f0 (3.3)
Les fonctions fl et fv sont respectivement représentées par les figures 3.12 et 3.13 et ont pour
équation :
Fig. 3.12 – Relation force-longueur, d’après Zajac [1989].
Fig. 3.13 – Relation force-vitesse, d’après Zajac [1989].
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Ici, ˙lm ≡ ˙lm/lm est la vitesse de contraction normalisée. Cette vitesse est bornée par [−1, 1].
Toutes les données relatives à ce modèle sont issues de Zajac [1989] et de Rengifo et al. [2010]
pour les paramètres manquants.
La force musculaire va donc être la somme des différentes contributions précédemment énoncées :
fm = [fp(lm) + a · fl(lm) · fv( ˙lm)] · f0 (3.6)
Par ailleurs, Zajac [1989] a ajouté à cette définition du modèle musculaire l’angle de pennation
Fig. 3.14 – Modèle de Zajac, d’après Zajac [1989].
(figure 3.14), qui implique donc que la force générée par le muscle n’est pas entièrement transmise
au tendon.
Ainsi la force tendineuse peut être reliée à l’effort musculaire par le biais de l’équation suivante :
ft = fm · cosα (3.7)
L’angle de pennation change en fonction de la longueur des fibres musculaires (Scott and Winter







Avec l(t) la longueur des fibres musculaires à l’instant t , α0 est l’angle de pennation à la longueur
optimale l0 des fibres musculaires. La longueur optimale est la longueur du muscle au repos. Le
muscle développe une force maximale à cette longueur et pour une activation égale à l’unité. Il est
difficile d’évaluer α0, ce qui rend complexe toute tentative de faire évoluer l’angle de pennation
avec la longueur du muscle. C’est pourquoi on le retrouve régulièrement constant dans les études.
Cependant, l’étude de Scott and Winter [1991] montre que plutôt que de maintenir constant à
une valeur arbitraire l’angle de pennation, il est préférable de le négliger. C’est ce que nous ferons
par la suite.
Il existe de nombreux autres modèles musculaires, pour certains nettement plus complexes
que celui présenté ici (que nous baptiserons Modèle de Hill-Zajac). On peut citer par exemple le
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modèle de Hatze [1976] qui a notamment développé une approche de la contraction et de l’activation
plus sophistiquée que le modèle présenté ici. Cela dit, ce modèle est conçu pour les jambes et les
pieds. On peut également citer le modèle de Audu and Davy [1985] qui dissocie la partie active
et la partie passive en trois éléments parallèles : une partie contractile fonction de l’activation, un
ressort passif représentant l’élasticité du muscle, et un amortisseur passif représentant la viscosité
du muscle. Ce modèle, moins utilisé, présente néanmoins des caractéristiques intéressantes, puisque
la force résultante se présente sous la forme d’une somme et non d’un produit.
3.4 Conclusion
Ce chapitre a permis de poser les bases de la construction du modèle biomécanique du bras que
nous avons développé et exploité au cours de cette thèse. Les définitions anatomiques ont permis
de mettre en évidence les mouvements fonctionnels que nous cherchons à évaluer d’un point de vue
ergonomique. Une étude plus précise de la zone coude/avant-bras a permis de mettre en évidence
les différents mouvements mis en jeu, les muscles impliqués dans ces mouvements et la définition
des articulations associées. Ensuite,le court rappel anthropométrique a permis de mettre en exergue
la manière dont nous allions définir les paramètres de masse et d’inertie des différents segments du
modèle afin de pouvoir en exploiter la dynamique. Enfin, le rappel sur la physiologie musculaire
a permis de définir quel modèle nous allions utiliser pour les muscles intégrés dans le modèle
musculo-squelettique. A présent, présenter les différentes contributions apportées par cette thèse,
en commençant par la description complète de la méthode d’estimation des efforts musculaires par
optimisation sous contraintes. En d’autres termes, comment estimer les efforts musculaires à partir
de capture de mouvements.
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Chapitre 4
Modèle biomécanique du bras et
estimation des efforts musculaires
par dynamique inverse
4.1 Introduction
Fig. 4.1 – Synoptique général de la méthode d’estimation des efforts musculaires proposée.
Estimer les efforts musculaires dans une démarche par dynamique inverse implique de nom-
breuses étapes, comme nous avons pu le voir dans le chapitre 2. Notre proposition est résumée
dans le synoptique général présenté figure 4.1. Les différentes étapes présentées peuvent être
résumées comme il suit :
(1) La première étape est l’acquisition de données de mouvement réels suivant un scénario
prescrit. Ce qui va nous permettre d’obtenir une base de données de mouvements pouvant
être mis en jeu dans une situation de travail ;
(2) La deuxième étape est la proposition d’un modèle cinématique du bras et de l’avant-bras
développé avec une attention particulière au niveau du coude. Les données réelles vont
permettre une mise à l’échelle du modèle cinématique et ainsi permettre une reconstruction
du mouvement réaliste. Ce modèle cinématique est utilisé pour exécuter un algorithme
de cinématique inverse, permettant d’obtenir les coordonnées articulaires associées au
mouvement à partir des positions des marqueurs ;
35
36 Modèle biomécanique du bras et estimation des efforts musculaires par dynamique inverse
(3) La troisième étape est une étape de dynamique inverse permettant d’obtenir, à partir des
coordonnées articulaires et de leurs dérivées (vitesse, accélération articulaires), les couples
articulaires associés au mouvement. Les masses et inerties des différents segments sont
également mis à l’échelle, en utilisant les méthodes proposées dans le chapitre 3 ;
(4) La quatrième et dernière étape est l’utilisation de l’ensemble de ces données préliminaires
pour réaliser une optimisation sous contraintes permettant d’estimer les efforts musculaires
mis en jeu dans la zone coude/avant-bras associés au mouvement. Cette étape primordiale
va faire l’objet d’une attention particulière, et nous verrons notamment dans le détail des
résultats les limitations d’une telle méthode. Le chapitre 5 présente par ailleurs les modi-
fications apportées à cette optimisation pour améliorer la précision et le réalisme des résultats.
Ce chapitre présente ces quatre étapes en détail. La fin du chapitre est consacrée aux résultats
obtenus pour quelques captures de mouvements réalisées en travail préliminaire et à la discussion
critique de ces résultats.
4.2 Capture de mouvements
Fig. 4.2 – Position du paragraphe dans la méthode globale.
Dans le synoptique global de la méthode, cette étape est la première, comme le montre la figure
4.2.
4.2.1 Méthodologie de capture
Pour réaliser les captures de mouvements, nous utilisons le système développé par la société
VICONr . Ce système permet une capture passive par réflexion de flashs infrarouges des
marqueurs à une fréquence de 120Hz.
Notre protocole de capture, permettant la reconstruction des centres articulaires (Reed et al.
[1999]), est basé sur la norme H-anim (H-anim [2006]). La figure 4.3 représente la définition des posi-
tions des marqueurs d’après cette norme. Chaque segment du corps est localisé par trois marqueurs,
permettant la reconstruction de la position et de l’orientation de chaque segment du modèle ciné-
matique associé. Pour améliorer la performance de la reconstruction des positions des marqueurs,
des marqueurs antisymétriques sont généralement ajoutés (leur rôle initial étant de pouvoir re-
connaître l’orientation globale du corps). Leur utilisation est brièvement expliquée dans la partie
suivante.
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Sans entrer dans le détail, nos expérimentations se présentent généralement ainsi : un certain
Fig. 4.3 – Définition et localisation des marqueurs de capture.
nombre de sujets réalisent des mouvements de flexion/extension et de pronation/supination à dif-
férentes vitesses et en portant différents poids, représentés généralement par des haltères (figure
4.4). Ils réalisent également des mouvements dits libres, permettant de vérifier dans des mouve-
ments plus génériques les résultats obtenus sur les mouvements spécifiques.
4.2.2 Traitement des données
Les données brutes issues de la capture sont généralement incomplètes et bruitées. Tout
d’abord, certains marqueurs sont occultés par des obstacles et/ou sont confondus par le système
de capture avec d’autres marqueurs (la reconstruction de la position d’un marqueur nécessite
qu’il soit vu par au moins trois caméras à la frame considérée, étant donné que deux caméras
peuvent induire une confusion entre deux marqueurs proches. Au total, douze caméras sont
disposées autour de l’espace de capture). De surcroit, certains marqueurs dits fantômes peuvent
apparaitre en cours de capture, dû à la réflexion de certains objets présents dans le volume
de capture (comme par exemple les haltères, malgré tout le soin que l’on peut apporter à
masquer les zones réfléchissantes). Ensuite, un bruit de mesure est souvent présent, dû à la
fois à la calibration du système qui va donc générer une imprécision sur la position réelle du
marqueur, et sur le mouvement relatif des marqueurs par rapport aux segments. Les marqueurs,
collés à la peau, ne suivent pas nécessairement le mouvement des segments (considérés rigides)
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Fig. 4.4 – Sujet en situation de capture de mouvements.
puisque la peau glisse elle même sur les tissus. Ces deux considérations impliquent un traite-
ment spécifique des captures avant toute utilisation dans un modèle musculo-squelettique. Le
traitement des données de capture de mouvement que nous réalisons peut-être résumé comme suit :
(1) Reconstruction des positions des marqueurs à partir des rayons enregistrés par les caméras ;
(2) Désignation automatique des marqueurs par comparaison avec un mouvement de référence
(Range of Motion ou ROM, réalisée au préalable sur le sujet) ;
(3) Reconstruction des trajectoires tronquées. Pour ce faire, on utilise différentes méthodes,
fonction de la longueur des trajectoires manquantes : Interpolation sous forme de splines
pour les plus courtes (20 à 30 frames), reconstruction par Rigid Bodies pour les plus
longues. Les Rigid Bodies désignent un segment ; leur définition se fait à partir de quatre
marqueurs appartenant au segment considéré. La trajectoire d’un marqueur manquant est
ainsi reconstruite en considérant constante sa localisation vis-à-vis des trois autres (Principe
d’équiprojectivité en mécanique du solide rigide) ;
(4) Suppression des trajectoires non désignées (trajectoires des marqueurs fantômes) ;
(5) Filtrage et/ou lissage des trajectoires pour diminuer les bruits de mesure.
L’étape de filtrage/lissage est essentielle dans ce processus. En effet, la qualité du résultat va
être largement influencée par le traitement réalisé. L’objectif est donc de diminuer le bruit de
mesure, mais sans perdre les informations de rotation ou de translation des marqueurs. Diminuer
le bruit de mesure garantit une bonne dérivabilité des signaux, essentielle afin de générer des
résultats cohérents lors de l’étape de dynamique inverse. Les trois techniques les plus souvent
utilisées sont les suivantes :
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– Filtre passe-bas : ce filtrage est très robuste et rapide. Son inconvénient essentiel est
que la fréquence de coupure est à adapter en fonction de la vitesse des mouvements.
En effet, des mouvements très lents seront parfaitement reconstruits avec un passe-bas
autour de 10Hz alors qu’un mouvement rapide sera totalement dénaturé par ce même
filtrage. Généralement, les filtres utilisés sont des filtres de Butterworth d’ordre faible (2 à 4) ;
– Filtre de Kalman : ce filtrage est adaptatif, au sens où il est directement fonction de
la dynamique du signal. Ainsi, malgré un temps de calcul plus conséquent que le filtre
passe-bas, il permet un filtrage plus fin, conservant les caractéristiques cinématiques tout en
diminuant le bruit. Sa limitation est son manque de robustesse. Devant de grandes variations
du signal à filtrer, le résultat peut s’avérer aberrant d’un point de vue cinématique (grandes
amplitudes, discontinuités) ;
– Lissage par interpolation polynomiale : Les deux techniques précédentes sont inté-
ressantes au sens où elles permettent un filtrage su signal en temps réel. Ici, comme nous
travaillons sur des captures hors-ligne, une technique de lissage par interpolation polynomiale
peut-être préférée aux deux précédentes. Un tel lissage assure une continuité du signal qui
permet une excellente dérivabilité, tout en conservant les caractéristiques du signal si le
polynôme est de degré suffisamment élevé. Enfin, son coût en temps de calcul reste très faible.
La qualité du signal final dépendra exclusivement de ce degré polynômial. L’inconvénient de
cette méthode est qu’elle ne restitue pas bien les à-coups durant le mouvement (comme par
exemple dans le cas de la marche). Comme nous nous intéressons au cas du bras, nous ne
sommes pratiquement jamais confrontés à des mouvements avec à-coup.
Fig. 4.5 – Modes de filtrage des trajectoires de marqueur. En rouge : signal non filtré. En vert :
filtre de kalman. En bleu : lissage par interpolation polynômiale.
La figure 4.5 montre la différence entre les deux derniers traitements du signal proposés. Dans
le cadre de cette thèse, nous utilisons le lissage par interpolation polynômiale, car il garantit la
dérivabilité du signal lors de l’étape de dynamique inverse. En effet, cette méthode s’avère la plus
robuste et la perte en précision (l’erreur) reste inférieure à 1%, ce qui est comparable à l’erreur
issue de la calibration du système de capture (5mm pour une distance de 1m, soit 0.5%).
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4.3 Cinématique inverse
Fig. 4.6 – Position du paragraphe dans la méthode globale.
Une fois le mouvement capturé et pré-traité, l’étape suivante consiste à calculer les coordonnées
articulaires du modèle cinématique associé au bras. La figure 4.6 montre la situation de cette étape
dans le synoptique global de la méthode.
4.3.1 Modèle cinématique
Le modèle cinématique est basé sur l’anatomie fonctionnelle, afin de pouvoir exploiter les
résultats en complément d’une méthode d’évaluation ergonomique de type posturale. Comme
nous l’avons expliqué dans le chapitre précédent, l’ensemble des mouvements possibles est une
combinaison, pour chaque segment, des trois mouvements descriptifs : flexion/extension, adduc-
tion/abduction et pronation/supination. A la différence de nombreux modèles biomécaniques,
l’objectif n’est pas d’avoir un comportement local très réaliste (en tenant compte, par exemple,
des surfaces fonctionnelles constituant les liaisons/articulations), mais d’obtenir un comportement
global réaliste et précis.
Le modèle cinématique que nous avons développé est présenté figure 4.7. Comme nous nous
intéressons à la fois au coude et à l’avant-bras, toutes les articulations définies en amont sont ici
pour garantir un bon positionnement et une bonne orientation du bras. Ce qui est appelé dans le
modèle "pré-positionnement" constitue en fait la mise en position à chaque frame du tronc. Ce
pré-positionnement assure le déplacement du solide rigide tronc dans l’espace. Par exemple, une
personne marchant dans le volume de capture verra son bras toujours repositionné vis-à-vis du
centre du repère tronc. Ensuite, le centre articulaire de l’épaule est positionné vis-à-vis du tronc à
l’aide d’une liaison sphérique (angles [q1, q2, q3]). Ici les limites articulaires restent confinées entre
-10° et 10°. Il s’agit juste de s’assurer que la personne se tient droite et reste dans les conditions
d’expérimentation. L’épaule est également définie comme une liaison sphérique (angles [q4, q5, q6]).
D’un point de vue fonctionnel, c’est inexact, car on sait que le centre articulaire de l’épaule glisse
le long de la clavicule lors de l’élévation (adduction). Les modèles de Van Der Helm [1994] et
Maurel et al. [1996] tiennent par ailleurs compte de ce degré de liberté supplémentaire. Mais les
mouvements que nous cherchons à étudier ne sollicitent pas de mouvement au niveau de l’épaule,
ou bien de manière très mineure. Le bras reste le long du corps. Dans ce cas, la liaison sphérique est
suffisante à décrire son mouvement. Le coude est une liaison pivot, dont l’axe de rotation (angle q7)
est défini par la droite passant par l’épicondyle médial (humérus) et la tête radiale (radius). C’est
une description classique de cette articulation. Le cas de la pronation/supination de l’avant-bras
est plus complexe. En effet, le déplacement de l’articulation radio ulnaire distale implique qu’il
faille modifier l’axe de rotation en fonction de l’angle de rotation, ce qui revient à ajouter encore
un degré de liberté. Par choix, encore dans l’optique d’avoir un résultat comparable à celui que l’on
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peut avoir dans le cas d’une évaluation ergonomique posturale, nous avons décidé de nous placer
sur une orientation mécanique moyenne de cet axe, définie en position neutre (q8 = 0°) entre le
centre articulaire du coude (moyenne entre les positions de l’épicondyle médial et la tête radiale)
et la position de l’articulation radio-ulnaire distale (moyenne entre les positions de l’appendice
styloïde du radius et de l’appendice styloïde de l’ulna). Enfin, les angles q9 et q10 représentent
respectivement la flexion/extension et l’adduction/abduction du poignet. Les différentes limites
articulaires associées au modèle sont définies dans la table 4.1.
Fig. 4.7 – Modèle cinématique du bras.
4.3.2 Algorithme de cinématique inverse
Afin de pouvoir obtenir les coordonnées articulaires associées au mouvement considéré, nous
devons exécuter à chaque frame un algorithme de cinématique inverse. Le paragraphe suivant
explique son fonctionnement.
Chaque segment du corps est défini par le positionnement de trois marqueurs dans l’espace.
Cette définition permet de reconstruire, pour chaque segment, la position et l’orientation du repère





DC). Le produit vectoriel de ces deux vecteurs donne le troisième constituant la base
directe d’orientation du segment. Comme le premier vecteur est celui associé au segment dans sa
direction longitudinale, nous assurons la construction de la base orthonormée en réalisant le produit
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Angle Fonction Limites(°)
q1 Orientation du tronc 1 [-10,10]
q2 Orientation du tronc 2 [-10,10]
q3 Orientation du tronc 3 [-10,10]
q4 Flexion/Extension de l’épaule [0,180]
q5 Adduction/Abduction de l’épaule [-60,90]
q6 Rotation interne de l’épaule [-90,30]
q7 Flexion/Extension du coude [0,150]
q8 Pronation/Supination de l’avant-bras [0,160]
q9 Flexion/Extension du poignet [-80,90]
q10 Adduction/Abduction du poignet [-50,20]
Tab. 4.1 – Fonctions et limites articulaires du modèle cinématique développé.
vectoriel du troisième vecteur avec ce premier vecteur afin de redéfinir le deuxième vecteur. L’origine
du repère associé au segment est confondue avec le centre articulaire en amont du segment. Les
centres articulaires sont obtenus à partir des tables de Reed et al. [1999].
Une fois ces orientations reconstruites, nous avons donc défini pour chaque segment du modèle
Fig. 4.8 – Reconstruction de l’orientation d’un segment.
cinématique une matrice de transformation au sens robotique 0Tj :
sx nx ax Px
sy ny ay Px
sz nz az Px
0 0 0 1
 (4.1)
Où les les vecteurs s, n et a sont les vecteurs unitaires de Rj exprimés dans R0 . P contient les
coordonnées de l’origine du repère Rj exprimée dans R0, en d’autres termes les coordonnées du
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centre articulaire proximal du segment.
Comme nous connaissons l’orientation et la position de chaque segment, nous réalisons ensuite
leur replacement segment par segment en partant du tronc vers la main. Pour chaque segment,
nous allons résoudre un système réduit d’équations entre l’orientation réelle (que nous venons
de calculer) et la combinaison des matrices de rotation associées à l’articulation en amont du
segment. Par exemple, pour orienter et placer l’épaule, nous allons résoudre le système réduit
proposé à la figure 4.9. Une vérification des signes des angles articulaires assure leur continuité
au cours du temps. On vérifie également que les angles restent dans les limites articulaires
définies précédemment. L’avantage de procéder à une résolution algébrique réside dans la vitesse
d’exécution, proche de 1000Hz. Cet algorithme a été développé et mis en oeuvre à l’aide de
Matlab® .
Cette méthode procure de bons résultats en précision, puisque l’erreur de reconstruction en
utilisant les longueurs moyennes des segments reste inférieure à 5%. Évidemment, il existe nombre
d’algorithmes de cinématique inverse exploitables pour réaliser ces calculs, comme par exemple les
méthodes par jacobienne inverse (assistées d’une tâche secondaire ou non), ou encore les méthodes
par minimisation de la distance entre les positions des marqueurs reconstruits et les positions des
marqueurs réels (Pronost and Dumont [2007]). Des résultats plus détaillés seront présentés à la
fin de ce chapitre. Le prototypage de cette fonction sous Matlab® a donné lieu à un travail sur
l’export de code générique vers des projets C++, afin d’estimer l’apport en temps de calcul d’un tel
export pour ce type de fonction. Ce travail a été réalisé par un stagiaire de master 1 que j’ai encadré
durant 3 mois. Le gain en terme de temps de calcul est négligeable, en revanche la généricité du
code exporté rend son utilisation simple et rapide dans n’importe quel projet C++ de plus grande
envergure. C’est un apport non négligeable car on peut considérer qu’un prototypage efficace de
fonctions sous Matlab® peut être un gain de temps notable dans le cadre du développement d’un
projet, et l’export de ce code vers une plateforme de développement C++ permet de se passer
d’une étape de recodage des fonctions prototypées.
RM(q4, q5, q6) = [rot(−−−→ytrunk, q4] ∗ [rot(−→x1, q5)] ∗ [rot(−→z2 , q6)]
trunkRshoulder = trunkR0 · 0Rshoulder
RM(q4, q5, q6) = trunkRshoulder
Fig. 4.9 – Définition de l’orientation de l’épaule pour la frame i, où RM(q4, q5, q6) est la matrice
de rotation issue de la combinaison des angles de rotation q4, q5 et q6 définis précé-
demment. On compare donc cette matrice à la matrice obtenue en exploitant les deux
matrices d’orientation absolues des segments "trunk" et "shoulder", obtenues à partir
des marqueurs pour la frame i.
4.4 Dynamique inverse
A présent que les coordonnées articulaires ont été calculées, l’étape suivante consiste à calculer
les couples articulaires associés au mouvement, en d’autres termes les couples moteurs permettant
au bras de bouger. Pour ce faire, nous avons développé un modèle dynamique générique du bras
permettant d’estimer les couples articulaires à partir du mouvement des articulations. Dans le
synoptique global de la méthode, cette étape est mise en évidence figure 4.10.
44 Modèle biomécanique du bras et estimation des efforts musculaires par dynamique inverse
Fig. 4.10 – Position du paragraphe dans la méthode globale.
4.4.1 Modèle dynamique
Le modèle dynamique que nous avons prototypé, à l’aide de Matlab® -Simmechanics™, est un
modèle générique du bras droit. Les articulations sont définies au moyen de liaisons mécaniques,
tandis que les segments sont représentés comme des solides rigides. Enfin les sollicitations exté-
rieures sont facilement modélisées, sous la forme de poids supplémentaires ou d’efforts extérieurs
dont les points d’application sont facilement définissables sur les solides rigides. Le modèle est mis
à l’échelle du sujet avant tout calcul, en utilisant les données issues du modèle cinématique pour les
liaisons et en mettant à l’échelle automatiquement les différentes longueurs, masses et inerties des
segments en fonction des données de capture et des tables de de Leva P. [1996]. Une vue d’ensemble
du modèle générique est présentée figure 4.11.
Pour pouvoir résoudre les équations du mouvement, comme nous le présentons dans la partie
Fig. 4.11 – Modèle dynamique générique sous Matlab® -Simmechanics™.
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suivante, le modèle a besoin en entrée des actionneurs de la position articulaire, mais également
de la vitesse et de l’accélération articulaire, comme on peut le voir figure 4.12. Pour ce faire, deux
dérivations numériques successives de la position articulaire de chaque articulation est réalisée,
suivant la formule suivante à chaque frame (les dérivées sont définies égales à celles de la frame 2





où q(i) est la coordonnée articulaire à la frame i et T la période d’échantillonnage ( 1T = 120Hz).
Ces dérivées numériques très simples ont une forme continue, grâce au filtrage/lissage effectué sur
les trajectoires des marqueurs de la capture de mouvement .
Fig. 4.12 – Zoom sur l’articulation du coude.
4.4.2 Algorithme de dynamique inverse
Le logiciel vient résoudre les équations génériques du mouvement, en d’autres termes obtenir
les couples articulaires nécessaires au mouvement. L’équation générique du mouvement utilisée est
la suivante :
M(−→q ) · −→¨q +−→C (−→q ,−→˙q ) +−→G(−→q ) +−→E +−→Γm = −→0 (4.3)
Considérant les 10 degrés de libertés inclus dans le modèle, M(−→q ) est la matrice de masse
(10× 10), −→C (−→q ,−→˙q ) les efforts centrifuges et de Coriolis (10× 1), −→G(−→q ) les efforts gravitationnels
(10× 1) et −→E les efforts extérieurs (généralement mis sous la forme d’une quantité de mouvement,
du fait de leur modélisation sous la forme de poids et d’inerties supplémentaires, comme dans le
cas des haltères).
−→
Γm représente les couples articulaires nécessaires au mouvement (10 × 1). En
d’autres termes ce sont les couples générés par les muscles au niveau des articulations qui servent
par la suite à réaliser l’optimisation sous contraintes.
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4.5 Estimation des efforts sous contraintes
Fig. 4.13 – Position du paragraphe dans la méthode globale.
Une fois les couples articulaires obtenus, nous pouvons passer à l’estimation à proprement
parler des efforts musculaires. Pour ce faire, il faut définir tout d’abord les origines et insertions
des différents muscles impliqués afin de pouvoir évaluer leurs contributions (par l’intermédiaire du
calcul des bras de levier), et ensuite adopter une stratégie d’estimation. Notre choix s’est porté
sur une stratégie par minimisation d’une fonction de coût sous contraintes dans un premier temps.
Cette étape est mise en avant figure 4.13.
4.5.1 Modèle musculo-squelettique
Origines, points de passage, insertions et capacités musculaires
La définition des points d’attache des muscles est d’une importance capitale lors de l’estimation
des efforts. En effet, ce sont ces considérations qui vont déterminer les bras de levier, or ces
bras de levier vont directement induire des erreurs sur l’estimation si ils sont mal évalués. Si
certains muscles ont une seule origine et une seule insertion, et n’interviennent que dans un seul
mouvement, ce n’est pas le cas pour tous, comme le présente le tableau 3.1 du chapitre 3. Deux
choix s’offrent alors pour réaliser leur modélisation : considérer plusieurs muscles séparés, ayant
leurs propres caractéristiques et leurs propres capacités physiologiques, comme c’est proposé dans
le modèle de Holzbaur et al. [2005] ou encore Pennestrì et al. [2007].
La seconde option consiste à considérer une seule origine et une seule insertion, en réalisant une
moyenne pondérée des différentes composantes du muscle considéré. Nous avons choisi de procéder
de cette manière, par souci de simplicité lors de l’évaluation ergonomique (un muscle = un effort).
Par ailleurs, nous avons décidé de ne pas utiliser de warping points(points de passage) dans la
définition des lignes d’action des efforts musculaires, dans un souci de rapidité d’évaluation des
bras de levier. Ce point sera plus amplement abordé dans la discussion.
Ainsi, pour les muscles à multiples origines et/ou insertions, nous procédons à la transformation
présentée figure 4.14. Les muscles pouvant avoir un rôle double (comme le biceps) sont donc ici
redéfinis avec une seule insertion, qui va servir à l’estimation de deux bras de levier, en fonction
des projections réalisées. Les origines et les insertions sont basées sur les données issues de Dalley
and Moore [1999] et adimensionnalisées. Pour chaque nouveau sujet, elles sont remises à l’échelle
par une transformation linéaire entre la longueur réelle de l’humérus et du radius et la longueur
de référence :
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Fig. 4.14 – Redéfinition de l’origine et de l’effort isométrique maximal d’un muscle à origines
multiples.
Muscle Origine (adimensionnelle) Insertion (adimensionelle)
Biceps [−0.085 − 0.043 0.043]iRshoulder [−0.045 0.045 − 0.099]iRelbow
Triceps [0.043 − 0.021 0.128]iRshoulder [0.062 0 − 0.037]iRelbow
Brachialis [−0.037 0 − 0.531]iRshoulder [−0.05 − 0.025 − 0.124]iRelbow
Brachioradialis [−0.043 0 − 0.798]iRshoulder [0 − 0.099 − 0.943]iRelbow
Anconeus [0.043 0.085 − 0.957]iRshoulder [0.037 0.025 − 0.124]iRelbow
Pronator teres [0.043 0.106 − 0.957]iRshoulder [0.05 0.025 − 0.298]iRelbow
Pronator quadratus [0.037 0.05 − 0.868]iRelbow [0.037 − 0.074 − 0.868]iRelbow
Supinator [−0.198 0 0.05]iRelbow [0 0.099 − 0.55]iRelbow
Tab. 4.2 – Origines et insertions adimensionnelles des muscles du modèle.
−−−−→
OAiRj =
adim−−−−→OAiRj · lhumerus (4.4)
Les coordonnées adimensionnalisées des origines et insertions musculaires sont données dans la
table 4.2. Afin de pouvoir réaliser l’estimation des efforts, il faut également définir les capacités
physiologiques des muscles mis en jeu. C’est un point extrêmement problématique, puisque les
capacités musculaires d’un individu à l’autre sont rarement les mêmes, et ce d’autant plus que
les capacités musculaires sont aussi liées à la longueur des muscles au repos. De surcroit, les
forces isométriques maximales sont fonction de la position articulaire (Von Konsky and Zomlefer
[1996]). Ces quelques remarques rendent très arbitraire tout choix de limites physiologiques pour
les muscles. Comme nous n’avons pas d’informations a priori sur les capacités musculaires d’un
sujet, nous avons choisi de nous baser sur les valeurs proposées par Holzbaur et al. [2005] pour
définir les limites physiologiques des différents muscles, à ceci près que les valeurs des longueurs des
muscles au repos sont calculées sujet par sujet dans les positions articulaires considérées neutres.
En effet, physiologiquement, les muscles impliqués dans la flexion/extension du coude par exemple
vont développer leurs capacités maximales lorsque le coude est à demi fléchi (q7 = 90°). Cette
modification des données est rendue nécessaire par la présence de morphologies très différentes
chez les sujets d’expérience. Définir les mêmes longueurs au repos pour tous les sujets n’a aucun
sens, sachant que les capacités musculaires en seront fortement affectées. Par contre, leur donner
une valeur moyenne, même imprécise, mais basée sur leur longueur réelle, limite l’impact de la
relation force-longueur sur leurs capacités.
Les capacités maximales (les forces isométriques maximales) sont moins problématiques, car
même si leurs valeurs s’avèrent inexactes, ce qui va jouer lors de l’estimation va être le ratio entre










Tab. 4.3 – Définition des forces isométriques maximales définies d’après Holzbaur et al. [2005]
et l’équation de la figure 4.14.
ces valeurs. On peut raisonnablement supposer que les sujets, sans entraînement spécifique d’un
muscle particulier, vont avoir un ratio sensiblement identique entre les capacités de leur biceps
et celle de leur brachialis, par exemple. Le problème se pose au niveau de l’estimation finale :
comment s’assurer que l’activation musculaire calculée correspond bien à l’activation mesurée,
puisque l’échelle est biaisée par cette donnée ? C’est également un point qui sera abordé dans les
résultats et la discussion. Le tableau 4.4 regroupe les capacités des différents muscles considérés
dans le modèle. La figure 4.14 montre de quelle manière, à partir de la redéfinition des lignes
d’action, les efforts isométriques maximum sont réévalués.
Calcul des bras de levier
Un bras de levier, par définition, est la distance entre la ligne d’action d’un muscle et l’axe de
l’articulation sur laquelle il agit. En utilisant le principe des travaux virtuels, An et al. [1984b] ont
défini de manière générique un moyen de calcul de ces bras de levier. Par exemple, pour un muscle




Où Lj(q) est la longueur du muscle de son origine à son insertion, dépendant de une ou plusieurs
coordonnées articulaires (le vecteur q représente l’ensemble des coordonnées articulaires) et qi la
coordonnée articulaire de l’articulation considérée. Cette méthode nécessite donc une définition
précise des longueurs/insertions et de leurs orientations vis-à-vis du squelette (points de passage,
etc...). Dans notre cas, nous avons décidé de réaliser les bras de levier à partir de leur définition
initiale, comme l’explique la figure 4.15. Comme l’illustre cette figure, la contribution du biceps




















Ceci implique qu’à chaque pas de temps on reconstruise les positions des origines et des in-
sertions musculaires dans le repère global, en fonction des coordonnées articulaires pour la frame.
Ainsi, on peut réaliser le calcul de la matrice des contributions, qui va tout simplement regrouper
l’ensemble des contributions des différents muscles et les mettre en regard des couples articulaires
à générer. Cette matrice va alors générer automatiquement les contraintes bilatérales associées au
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Fig. 4.15 – Définition des bras de levier du biceps pour une configuration donnée. A est l’insertion
du biceps, B son origine, O1 le centre articulaire de flexion/extension du coude, O2
le centre articulaire de la pronosupination de l’avant-bras.
problème d’optimisation, comme nous allons l’expliquer dans le paragraphe suivant. Par ailleurs, la
définition même de ces bras de levier implique que seul l’axe mécanique d’une liaison n’aura d’in-
fluence sur le bras de levier, ce qui permet une relative incertitude quant aux centres articulaires.
En effet, quelque soit la position des points O1 et O2 sur l’axe mécanique de leurs articulations
respectives, le bras de levier calculé restera le même.
Les figures 4.16 et 4.17 présentent respectivement les bras de levier des muscles impliqués dans la
flexion/extension et la pronation/supination. Ils sont présentés à chaque fois en fonction de l’angle
de l’articulation considérée, pour une position neutre (en d’autres termes, sans influence d’une
articulation sur une autre). Ainsi on peut les comparer à d’autres modèles de bras de levier définis
pour le coude et l’avant-bras. L’étude la plus poussée de ce point de vue est celle de Murray et al.
[1995], nous avons donc réalisé des comparaisons entre les deux modèles, en mettant notre modèle
adimensionnel à l’échelle du modèle de Murray et al. . Sur les données comparables, on constate que
les bras de levier ont sensiblement les mêmes ordres de grandeur, sauf dans le cas de la contribution
du brachioradialis pour la pronation/supination. D’après le modèle développé par Murray, il est très
difficile d’évaluer la qualité des bras de levier impliqués dans la pronation/supination de l’avant-
bras, car à la fois les méthodes de mesure et les points d’origine et d’insertion ( et a fortiori les
points de passage) sont difficiles à définir. Cette comparaison permet néanmoins de mettre en
évidence une nette différence dans les estimations des bras de levier pour les positions extrêmes.
En effet, avec notre modèle les bras de levier décroissent sensiblement à ces positions alors qu’avec
le modèle de Murray et al. ils gardent une valeur relativement stable. Cette différence pourrait
générer des résultats aberrants lorsque ces positions sont atteintes, mais malgré tout les valeurs
minimales restent dans des ordres de grandeur compatibles avec les couples à générer.
Une autre manière de vérifier que nous nous situons dans des ordres de grandeur satisfaisants
pour les bras de levier est d’estimer le couple isométrique maximal disponible en fonction de
l’angle de flexion. Si l’on regarde la figure 4.18, on remarque qu’en comparaison des résultats
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Fig. 4.16 – Bras de levier des muscles impliqués dans le mouvement de flexion/extension du
coude, en fonction de l’angle de flexion du coude. Les bras de levier sont donnés pour
une position neutre (q8 = 80°) de l’avant-bras. Lorsque des données sont disponibles
depuis l’article de Murray et al. [1995], elle sont mises en concurrence en trait plein
avec les données calculées pour l’étude (trait pointillé).
obtenus par Knapik et al. [1983] nous avons un résultat en flexion correspondant tout à fait à un
humain "moyen" (le modèle a été mis à l’échelle d’un sujet moyen de cette étude, c’est à dire
un sujet de 1m75). Le couple isométrique maximal suit une évolution identique, tandis que sa
magnitude est parfaitement placée entre les deux courbes (homme en rouge et femme en vert).
Cependant, on remarque que le couple isométrique obtenu pour les extenseurs est plus faible
qu’attendu, et sensiblement équivalent au couple isométrique moyen obtenu pour les femmes dans
l’étude. Ainsi, malgré une évolution en fonction de l’angle d’extension satisfaisante, la magnitude
du couple isométrique maximal d’extension est faible.
Si l’on regarde le couple isométrique maximal développé par le coude en flexion et en extension
sur le modèle (mis à l’échelle pour un sujet mesurant 1m75), on remarque que les résultats obtenus
sont proches des résultats obtenus expérimentalement par Holzbaur et al. [2007], comme le montre
la figure 4.19. Ce qui nous amène à penser que les capacités maximales du modèle que nous
avons développé sont tout à fait valables et proches de la réalité. Le fait de se baser sur un
modèle d’humain moyen implique que la distinction de genre (homme ou femme) ne rentre pas en
considération. Cette constatation implique que le modèle présente des capacités mécaniques proches
de celles observées expérimentalement. Il peut être judicieux de modifier les capacités musculaires
maximales en fonction du genre dans des études plus approfondies du problème, afin d’obtenir des
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Fig. 4.17 – Bras de levier des muscles impliqués dans le mouvement de pronation/supination de
l’avant-bras, en fonction de l’angle de pronation de l’avant-bras. Les bras de levier
sont donnés pour une position neutre (q7 = 90°) du coude. Lorsque des données sont
disponibles depuis l’article de Murray et al. [1995], elle sont mises en concurrence
en trait plein avec les données calculées pour l’étude (trait pointillé). Il est à noter
qu’à titre de comparaison, les limites articulaires de la pronation/supination ont été
adaptées entre -80° et 80°.
couples isométriques maximum plus cohérents pour les hommes et les femmes.
4.5.2 Optimisation sous contraintes
A l’issue du calcul de dynamique inverse, nous obtenons les couples articulaires Γm générés par
les muscles permettant le mouvement du bras. A Présent, il faut pouvoir réaliser une estimation des
efforts musculaires produits permettant l’obtention de ces couples. Nous avons précédemment défini
les 8 muscles impliqués dans le mouvement de flexion/extension du coude et la pronation/supination
de l’avant-bras. Ces deux articulations nous donnent donc deux équations d’équilibre contenant 8
inconnues. On peut résumer ces équations en une équation matricielle en définissant une matrice
de contribution Mc regroupant les différents bras de levier impliqués dans les mouvements. Cette
équation est la suivante pour une frame i :
Γm(i) = Mc(i) · F (i) (4.8)
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Fig. 4.18 – Comparaison entre le couple isométrique maximal obtenu en fonction de l’angle de
flexion du coude en flexion et en extension. En bleu : notre modèle. En rouge :
résultats expérimentaux obtenus par Knapik et al. [1983] sur une population de 16
hommes. En vert : résultats expérimentaux obtenus sur une population de 15 femmes.
Fig. 4.19 – Comparaison entre le couple isométrique maximal développé par le modèle en flexion
et en extension et les mesures expérimentales réalisées par Holzbaur et al. [2007] sur
une population de 5 hommes et 5 femmes.
Où Γm(i) est le vecteur des couples articulaires de dimension 2×1,Mc est la matrice des contri-
butions contenant les bras de levier, de dimension 2× 8 et F (i) le vecteur des efforts musculaires
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(les inconnues) de dimension 8× 1. Pour pouvoir résoudre cette équation, nous allons réaliser une
optimisation sous contraintes. La fonction de coût que nous avons choisi est celle proposée par









Cette équation est modifiée à partir des constatations de Challis [1997] : nous avons inclus dans
la définition des efforts maximum disponibles les relations force-longueur et force-vitesse. Ainsi, à
chaque frame, les efforts maximum disponibles sont redéfinis de la manière suivante, comme nous
l’avons défini au chapitre 3 :
Fmax(i) = [fp(lm(i)) + fl(lm(i)) · fv( ˙lm(i))] · f0 (4.10)
Cette équation correspond donc pour la frame i à l’effort maximum disponible, c’est à dire pour
une activation a = 1. Ainsi la fonction de coût présentée par l’équation 4.9 sera minimisée à chaque
frame sous contraintes. Les deux premières contraintes sont les contraintes d’égalité (bilatérales)
traduisant l’équation 4.8. Ensuite, nous ajoutons deux contraintes d’inégalité (unilatérales) par
muscle (inconnue), qui garantissent que les muscles travaillent en contraction (les efforts sont
toujours positifs et supérieurs au minimum, représenté par la relation force-longueur passive) et
que leurs limites physiologiques ne sont pas atteintes (en d’autres termes, l’effort dans un muscle
reste toujours inférieur à l’effort maximal défini par l’équation 4.10. En définitive, on peut résumer
l’étape d’optimisation sous contraintes sous sa forme initiale par la formulation suivante :








Sous les contraintes suivantes :
h1,2(F ) = Γm −Mc · F = 0
gj(Fj) = Fj − (Fmax)j ≤ 0
gj+8(Fj+8) = fpj · f0j − Fj ≤ 0
(4.11)
L’algorithme développé pour réaliser l’optimisation sous contraintes est basé sur la fonction
Matlab® fmincon() en utilisant le solveur ’active-set’ avec un algorithme de parcours linéaire (line
search algorithm) (Powell [1978a],Powell [1978b]) Cette fonction a été spécialement développée
pour résoudre des problèmes d’optimisation sous contraintes, linéaires ou non, unilatérales ou non.
fmincon() résout un sous-problème QP (Quadratic Programming) à chaque itération. Ce genre
d’algorithme présente d’excellents résultats en terme de convergence pour des problèmes d’opti-
misation sous contraintes. Cette décomposition en sous problèmes permet une approche similaire
à celle d’une optimisation sans contrainte réalisée à l’aide d’une méthode de Newton. A chaque
itération, l’Hessien de la fonction Lagrangienne (fonction objectif construite à partir de la fonction
objective et des contraintes, pondérées à l’aide de multiplicateurs de Lagrange) est estimé en uti-
lisant une méthode quasi Newtonienne. L’Hessien est alors utilisé pour générer un sous-problème
QP dont la solution est la direction de recherche de l’algorithme de parcours. Le sous problème QP
est obtenu par une approximation quadratique de la fonction Lagrangienne définie précedemment.
Les contraintes non linéaires sont alors linéarisées autour du point de recherche afin de pouvoir
résoudre le sous problème QP. Une définition plus complète de la fonction fmincon() peut être
trouvée aux références suivantes : Powell [1983] et Schittkowski [1985].
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Sujet Sexe Taille (mm) Poids (kg) Rapport poids/taille m/T
1 M 1720 65 0.0378
Tab. 4.4 – Paramètres anthropométriques du sujet de test de la méthode.
4.6 Résultats et discussion
A partir de ce premier modèle d’analyse complet, nous avons cherché à évaluer les différentes
étapes en termes de réalisme et de précision. Cette section a pour objectif de présenter quelques
résultats obtenus avec cette méthode et d’en discuter la pertinence.
Pour tester ces résultats préliminaires, nous avons testé la méthode sur quelques mouvements
simples réalisés par un sujet dont les caractéristiques morphologiques sont rappelées dans le ta-
bleau 4.4. Le sujet est assis, il réalise des mouvements simples du bras avec des consignes de
vitesse type lent, intermédiaire, rapide. Les mouvements testés sont des mouvements simples de
flexion/extension du coude et/ou de pronation/supination. L’objectif de l’analyse de ces mouve-
ments est de déceler les points faibles de la méthode. Pour chaque étape du synoptique présenté
figure 4.1, nous allons évaluer deux mouvements, l’un très lent, l’autre très rapide.
4.6.1 Évaluation de la cinématique inverse
La meilleure façon d’évaluer la cinématique inverse consiste à comparer les positions recons-
truites des marqueurs avec leurs positions réelles. Pour le mouvement lent et le mouvement rapide,
nous allons montrer dans ce paragraphe l’évolution des coordonnées articulaires q7 et q8 correspon-
dant respectivement à la flexion/extension du coude et à la pronation/supination de l’avant-bras,
puis nous allons présenter l’erreur de reconstruction pour chaque mouvement sur le marqueur du
poignet RWRA, qui subit la plus forte approximation (avec RWRB) car il est situé à la fin de la
chaîne cinématique, et cumule donc les erreurs de reconstruction de l’ensemble des segments de la
chaine.
Mouvement lent
Ce mouvement est une double flexion/extension du coude réalisée lentement, avec une légère
pronation/supination de l’avant-bras. Comme on peut le voir sur la figure 4.20, la flexion/extension
du coude se fait sur l’ensemble de la capacité articulaire, tandis que la pronation/supination est
réalisée dans une zone relativement neutre (q8). L’ensemble du mouvement est réalisé en quasi-
statique. La figure 4.21 montre l’évolution de l’erreur de reconstruction sur les 3 coordonnées du
marqueur RWRA lors du mouvement. On constate que sur ce mouvement, l’erreur instantanée de
reconstruction reste inférieure à 4% dans toutes les directions.
Mouvement rapide
Ce mouvement est une flexion/extension du coude réalisée très rapidement, avec une pronation
de l’avant-bras plus prononcée que lors du premier mouvement. C’est un geste naturel que de partir
en extension avec l’avant-bras en supination et de réaliser une légère pronation durant la flexion,
puis de relâcher l’avant-bras en supination durant l’extension. Comme on peut le voir sur la figure
4.22, la flexion/extension du coude se fait sur l’ensemble de la capacité articulaire, tandis que la
pronation est réalisée dans une zone relativement neutre (q8). La dynamique du mouvement est ici
nettement plus importante que dans le premier exemple.
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Fig. 4.20 – Evolution des coordonnées articulaires q7 (flexion/extension du coude) et q8 (prona-
tion/supination de l’avant-bras) durant le mouvement le plus lent testé.
Fig. 4.21 – Erreur instantanée de reconstruction sur les 3 coordonnées du marqueur RWRA pour
le mouvement le plus lent testé.
La figure 4.23 montre l’évolution de l’erreur de reconstruction sur les 3 coordonnées du mar-
queur RWRA lors du mouvement. On constate que sur ce mouvement, l’erreur instantanée sur la
reconstruction de la position reste inférieure à 7% dans toutes les directions.
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Fig. 4.22 – Evolution des coordonnées articulaires q7 (flexion/extension du coude) et q8 (prona-
tion/supination de l’avant-bras) durant le mouvement le plus rapide testé.
Fig. 4.23 – Erreur instantanée de reconstruction sur les 3 coordonnées du marqueur RWRA pour
le mouvement le plus rapide testé.
Conclusion
Comme on le voit sur les figures 4.21 et 4.23, l’erreur instantanée sur la reconstruction reste
faible, de 7% au maximum sur les mouvements testés à différentes vitesses. L’erreur moyenne de
reconstruction sur la norme de la position du marqueur RWRA reste elle inférieure à 3% sur l’en-
semble des mouvements. C’est une valeur très satisfaisante qui valide cet algorithme de cinématique
inverse en termes de précision. L’erreur provient essentiellement du moyennage des distances entre
les centres articulaires. En effet, les distances articulaires sont calculées à chaque frame puis moyen-
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nées afin de pouvoir être utilisées pour mettre à l’échelle le modèle dynamique. Le fait d’utiliser
cette moyenne lors de la reconstruction des trajectoires des marqueurs implique que l’on ne tient pas
compte des mouvement des glissements de la peau sur les tissus mous, par exemple. L’orientation
des segments est très bien reconstruite, puisque l’erreur sur les matrices d’orientation (déterminant
de la différence entre les deux orientations sur le déterminant de la matrice réelle) reste inférieure
à 0.5%. En effet, certains marqueurs (comme ceux situés sur le coude) ne traduisent pas l’orien-
tation réelle du segment dans la direction souhaitée, car leur glissement est trop important. En
d’autres termes, ils ne suivent pas le modèle "rigide" du segment. Ainsi, plutôt que d’utiliser la
direction définie par ces deux marqueurs pour orienter le bras, on préfèrera utiliser une projection
du produit vectoriel entre l’orientation longitudinale de l’avant-bras et l’orientation longitudinale
du bras, comme le recommande l’International Society of Biomechanics (Wu et al. [2005]). Ce type
de manipulation améliore sensiblement les résultats pour réaliser l’orientation des segments, et a
fait l’objet durant cette thèse d’un stage de master 1.
4.6.2 Évaluation de la dynamique inverse
Évaluer la dynamique inverse reste délicat, dans la mesure où nous n’avons pas à disposition de
matériel dynamométrique permettant par exemple de mesurer les couples articulaires concernés.
Nous allons donc brièvement présenter quelques uns des résultats obtenus sur les deux mouvements.
Mouvement lent
Fig. 4.24 – Coordonnées et couples articulaires associés pour le mouvement le plus lent. De haut
en bas : coordonnée articulaire de la flexion/extension du coude, couple articulaire de
la flexion/extension du coude, coordonnée articulaire de la pronation/supination de
l’avant-bras, couple articulaire de la pronation/supination de l’avant-bras.
Sur la figure 4.24, nous voyons les couples articulaires issus de la dynamique inverse pour le
mouvement le plus lent testé. Il est intéressant de noter que le couple articulaire de flexion/extension
du coude reste positif tout au long du mouvement, que le coude soit en flexion ou en extension.
Dans la mesure où le mouvement est très lent, c’est tout à fait logique : le coude reste contrôlé pour
lutter contre la gravité lors des phases d’extension. La pronation/supination a ici une amplitude très
faible. Le couple articulaire associé est très faible (de l’ordre de 10−3N.m), car cette articulation
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ne lutte que contre l’inertie de l’avant-bras et de la main, qui sont faibles. De manière générale,
ici les couples articulaires sont faibles car le sujet ne porte aucun poids supplémentaire durant ces
mouvements, devant donc exclusivement répondre à sa propre inertie pour générer les mouvements.
Mouvement rapide
Fig. 4.25 – Coordonnées et couples articulaires associés pour le mouvement le plus rapide.
De haut en bas : coordonnée articulaire de la flexion/extension du coude, couple
articulaire de la flexion/extension du coude, coordonnée articulaire de la prona-
tion/supination de l’avant-bras, couple articulaire de la pronation/supination de
l’avant-bras.
Pour le mouvement le plus rapide (figure 4.25), on remarque que le couple articulaire du coude va
atteindre une valeur négative quand l’inertie est suffisamment importante pour générer un change-
ment de signe. Les valeurs maximales atteintes par le couple sont plus élevées, ce qui s’avère logique
puisque la dynamique du mouvement est plus conséquente. Le couple de pronation/supination est
également plus important, même si il reste faible en proportion.
Conclusion
En conclusion, l’exactitude des résultats obtenus par l’algorithme n’est pas à mettre en doute.
En effet, la dynamique des systèmes rigides est un domaine largement balayé par les mécaniciens,
biomécaniciens et roboticiens et les résultats fournis par la toolbox Simmechanics de Matlab® sont
tout à fait valides d’un point de vue dynamique. L’évaluation du modèle est plus délicate, car la
génération automatique des masses et inerties est sujette à discussion. En effet, il est très difficile
d’établir des règles anthropométriques fiables d’un sujet à l’autre, et les tables de De Leva, malgré
toutes leurs qualités, ne peuvent pas rendre compte en finesse des spécificités morphologiques de
chaque individu. Néanmoins, dans la mesure où nous cherchons une évaluation globale des couples
sous charge, la finesse de modélisation des inerties de chaque membre aura un impact limité sur le
résultat en comparaison du poids porté par la personne lors du mouvement. Ce poids aura en effet
une forte influence sur l’évolution de la dynamique du système.
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4.6.3 Évaluation de l’estimation d’efforts
Sur les mouvements testés, une estimation des efforts musculaires est réalisée, selon la méthode
développée dans la partie 4.5. Dans ce chapitre nous allons présenter les résultats des estimations
pour les deux mouvements.
Mouvement lent
Fig. 4.26 – Efforts musculaires calculés pour le mouvement le plus lent. De haut en bas : Biceps,
Triceps, Brachialis, Brachioradialis, Pronator Teres, Pronator Quadratis, Supinator.
Pour le mouvement le plus lent, représenté sur la figure 4.26, on peut considérer en première
approche les résultats comme relativement réalistes. En effet, les efforts restent dans des pro-
portions tout à fait acceptables. Le biceps a un comportement des plus logiques, tout comme le
brachialis et le brachioradialis. Ces trois muscles, fléchisseurs du coude, sont agonistes du point de
vue du couple articulaire qui reste positif tout le long du mouvement. L’évolution de ce couple et
des bras de levier associés à ces muscles entraine une répartition réaliste des efforts sur les trois
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muscles, en fonction de leurs capacités intrinsèques (le brachialis reste le plus sollicité, suivi du
biceps et du brachioradialis). Dans le même temps, les muscles pronateurs (Pronator quadratis
et Pronator teres) présentent une activité stable, proche de leur état minimal (ils accompagnent
l’action du biceps en pronation au minimum de leurs capacités). On voit même que le résultat de
l’optimisation pour le pronator quadratis vient trouver une valeur négative illogique, qui est dûe à
la précision sur les contraintes unilatérales. Le pronator quadratis a une capacité isométrique très
faible, donc un effort minimal très proche de 0N . Comme l’algorithme va prendre les contraintes
unilatérales avec un intervalle de tolérance, il peut tout à fait, dans ce cas précis, trouver une
valeur négative.
Les résultats des muscles antagonistes au couple articulaire (c’est à dire dont l’action s’oppose
au couple articulaire) présentent une activité également réaliste, à ceci près que si l’on regarde
plus en détail les efforts générés par ces muscles, on constate qu’ils sont également très proches de
leurs activités minimales. Par exemple, si l’on regarde le cas du triceps plus en détail, comme à la
figure 4.27, on constate que lors du pic d’activité du triceps (correspondant au point d’extension
maximale du mouvement), le triceps est tout simplement à son niveau minimal d’activité. On
constate également que malgré une activité supérieure à l’activité minimale la plupart du temps,
cette activité ne ressemble pas aux patterns de contraction du triceps que l’on peut observer
habituellement (Murray and Hogan [1988]). Pour pousser plus loin la réflexion, s’il parait logique
que les muscles antagonistes au mouvement ne soient pas sollicités, ce résultat contre intuitif a
été prouvé. On suppose qu’un meilleur contrôle du mouvement implique l’utilisation des muscles
antagonistes.
Fig. 4.27 – Comparaison entre l’effort calculé et l’effort minimal calculé pour le triceps pour le
mouvement le plus lent. En trait plein : effort réel. En trait pointillé : effort minimal.
Mouvement rapide
Pour le mouvement le plus rapide, les résultats sont nettement moins satisfaisants. Les
estimations sont présentées figure 4.28. Tout d’abord, on constate que le changement de signe
du couple articulaire va engendrer une désactivation de certaines contraintes de l’algorithme afin
d’assurer sa convergence. C’est pour cela, par exemple, que les efforts dans le biceps, le brachialis
et le brachioradialis ont une valeur nulle sur une partie du mouvement. Les muscles pronateurs on
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Fig. 4.28 – Efforts musculaires calculés pour le mouvement le plus rapide. De haut en bas : Bi-
ceps, Triceps, Brachialis, Brachioradialis, Pronator Teres, Pronator Quadratis, Su-
pinator.
également des pics d’activités directement liés à l’activité du biceps et du brachialis(qui agissent
sur les deux articulations). En effet, afin d’assurer la continuité du couple, ils vont ponctuellement
s’activer pour compenser la chute d’activation du biceps et du brachialis. Si des informations
sur leurs patterns d’activation sont plus difficiles à obtenir, on est en droit de penser que leur
comportement doit être en réalité plus continu.
On constate que le triceps et l’anconeus ont une activité minimale lorsque le couple de
flexion/extension est positif, et que leur activité décolle lorsque le couple devient négatif. C’est
encore une fois tout à fait logique, mais pas réaliste. Par ailleurs, l’anconeus présente une activité
bien trop importante vis-à-vis de celle du triceps. C’est un muscle de moindre importance, qui est
rarement sollicité habituellement. La figure 4.29 compare l’effort calculé à l’effort minimal calculé
pour le triceps, et on constate que ce muscle est effectivement actif uniquement durant la phase où
le couple articulaire est négatif. Cette constatation est celle que Buchanan et al. [2004] présentaient
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lors de leur critique des méthodes inverses : le couple articulaire est un résultat net de la contri-
bution de différents actionneurs, agonistes et antagonistes. Sans information sur la façon dont ces
actionneurs fonctionnent durant le mouvement, une méthode inverse viendra nécessairement sous
évaluer les contributions musculaires.
Fig. 4.29 – Comparaison entre l’effort calculé et l’effort minimal calculé pour le triceps pour
le mouvement le plus rapide. En trait plein : effort réel. En trait pointillé : effort
minimal.
Conclusion
Comme nous l’avons déjà expliqué lors de la revue bibliographique sur l’estimation d’efforts
musculaires, la définition du problème d’optimisation présentée à l’équation 4.11 n’est pas suf-
fisante, car elle ne permet pas une estimation pertinente des activités des muscles antagonistes.
C’est pourquoi nous avons décidé d’y adjoindre des contraintes physiologiques supplémentaires,
permettant de tenir compte du phénomène de co-contraction. C’est l’objet de la partie suivante :
comment ajouter des données EMG sous la forme de contraintes afin d’améliorer le résultat de
l’estimation des efforts.
4.7 Conclusion générale
Ce chapitre avait pour objet de présenter la démarche globale développée lors de cette
thèse pour venir estimer les efforts musculaires mis en jeu dans le mouvement du coude et de
l’avant-bras chez l’homme. Les différentes étapes ont été détaillées une à une afin de permettre au
lecteur d’avoir une vision complète de l’ensemble des modélisations et algorithmes nécessaires à la
réalisation de cette estimation.
Tout d’abord, la capture de mouvement est un sujet qui requiert une certaine expertise, car
son exploitation à des fins d’analyse du mouvement demande un traitement du signal complexe.
On a vu que dans le cadre des études réalisées ici, le choix pour le traitement des données s’est
porté sur un lissage par interpolation polynômiale, présentant des facilités de dérivations très
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commodes pour exploiter ce type de données ultérieurement.
Ensuite, la cinématique inverse demande la mise en place d’un modèle cinématique spécifique,
basé sur l’anatomie fonctionnelle, et la conception d’un algorithme rapide, basé sur le replacement
successif de chaque segment de la chaine cinématique.
La troisième étape consiste à obtenir les couples articulaires à l’aide d’un modèle dynamique
et d’un algorithme de dynamique inverse. Nous avons montré comment le modèle est facilement
mis à l’échelle pour chaque individu, et comment les couples articulaires sont obtenus.
Enfin l’étape d’estimation des efforts musculaires par optimisation sous contraintes permet
de mettre en évidence la complexité de la mise en place d’un modèle musculo-squelettique, ainsi
que la quantité d’informations physiologiques nécessaires à une estimation réaliste des efforts.
La définition même du problème d’optimisation à résoudre doit également faire l’objet d’une
attention toute particulière, puisque les contraintes associées vont assurer un certain réalisme au
résultat, tout autant que la fonction de coût choisie.
Les résultats obtenus lors des différentes étapes sont satisfaisants à bien des égards. La ciné-
matique et la dynamique inverse fonctionnent très bien, et les résultats obtenus sont réalistes et
cohérents. Les résultats obtenus pour l’estimation des efforts sont plus problématiques. Si l’on peut
mettre en avant un comportement globalement réaliste et des intervalles d’activité musculaire tout
à fait satisfaisants, un certain nombre d’incohérences ont été mises en évidence lors de la présen-
tation des résultats et de la discussion. Le principal inconvénient de la méthode est son incapacité
à générer des efforts réalistes pour les muscles antagonistes au couple articulaire. Comme nous
l’avons déjà dit, ceci est dû à la définition même de ces muscles antagonistes d’un point de vue
purement mécanique. C’est pourquoi nous allons présenter dans la partie suivante comment nous
allons mettre en place lors de l’étape d’optimisation une contrainte supplémentaire permettant de
tenir compte de la physiologie musculaire. En d’autres termes, comment les muscles antagonistes
s’impliquent dans le mouvement par le biais d’une contrainte de co-contraction.
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Chapitre 5
Ajout d’une contrainte de
co-contraction
La co-contraction est un phénomène naturel qui implique que les muscles antagonistes au
mouvement d’une articulation génèrent malgré tout des efforts lors du mouvement. Les causes sont
nombreuses et difficiles à répertorier : le stress, la précision du mouvement réalisé, la puissance
nécessaire au mouvement... Dans notre cas, il est difficile d’évaluer le stress d’un sujet, aussi nous
verrons que nous demanderons, dans des conditions d’expérimentation similaires, des mouvements
très simples et très proches les uns des autres afin de définir des patterns de co-contraction.
D’un point de vue matériel, nous nous limitons à une mesure EMG de surface. Comme il est
difficile d’obtenir les activités musculaires des muscles profonds avec de tels outils de mesure, nous
nous limiterons à la définition d’un facteur de co-contraction pour la flexion/extension du coude.
Nous allons donc mesurer l’activité du biceps et du triceps, les deux muscles les plus facilement
atteignables par mesure EMG de surface pour cette articulation.
Fig. 5.1 – Position du paragraphe dans la méthode globale.
5.1 Quelques précédents dans la littérature biomécanique
Dans le domaine des méthodes d’estimation des efforts par dynamique inverse, il existe
plusieurs propositions de prise en compte de la co-contraction. D’un point de vue théorique,
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il a été montré que la co-contraction ne peut être prédite que si l’on ajoute des informations
physiologiques aux méthodes statiques d’optimisation (Ait-Haddou et al. [2000]).
La méthode la plus naturelle pour générer de la co-contraction consiste à réaliser un modèle
musculo-squelettique très réaliste impliquant les muscles sur plusieurs articulations (Herzog and
Binding [1993], Ait-Haddou et al. [2000]). Cependant, cette co-contraction s’avère purement
artificielle (le muscle sollicité va en effet avoir une activité, mais qui n’est pas en rapport avec sa
fonction sur l’articulation où on le considère antagoniste (Cholewicki and McGill [1994]) et ne
répond pas aux activations mesurées expérimentalement (Cholewicki et al. [1995])).
Depuis, d’autres méthodes ont été proposées pour mettre en évidence ce phénomène de
manière réaliste. La première est l’ajout d’un niveau d’activation moyen théorique basé sur les
caractéristiques musculaires. Il s’agit tout simplement d’ajouter un terme à la fonction de coût
utilisée pour réaliser l’optimisation, comme ont pu le proposer Forster et al. [2004] ou Rengifo
et al. [2010].
Dans le cas des travaux de Forster et al. [2004], la fonction de coût classique telle qu’on peut










xs est la quantité représentant l’activité minimale de chaque muscle. C’est un paramètre unique
qui va impliquer une activation plus importante de l’ensemble des muscles impliqués dans le
mouvement, que le muscle soit synergique ou antagoniste. L’étude de Forster et al. [2004] montre
que l’augmentation de ce paramètre va tout simplement augmenter la pré-charge de l’articulation
considérée (ici le genou). Ce qui implique une meilleure impédance mécanique, et donc une
meilleure stabilité de l’articulation. L’ajout de ce critère revient ici à augmenter artificiellement
l’activité minimale des muscles antagonistes, ce qui ne répond pas à la question du réalisme des
patterns de contraction de ces muscles. En effet, ce paramètre statique et arbitraire n’a aucune
validité physiologique.
Dans l’étude de Rengifo et al. [2010], cette fois ci la fonction de coût est augmentée à l’aide
d’un paramètre d’activité minimale basé sur les efforts minimaux et maximaux disponibles dans
les muscles impliqués dans l’articulation. La prédiction des efforts va donc être réalisée autour
d’une valeur moyenne mise à jour pour chaque nouvelle configuration articulaire. L’intérêt ici
est encore l’augmentation de l’impédance mécanique de l’articulation, mais aussi la génération
de commandes musculaires réalisables sur un robot anthropomorphe. Sans l’ajout de ces valeurs
moyennes d’activation, les variations d’efforts dans les muscles impliqueraient des générations de
commande trop importantes pour les technologies actuelles de muscles artificiels pneumatiques,
par exemple.
Ces deux méthodes sont basées sur des niveaux d’activations théoriques. Il existe également
des approches expérimentales, qui correspondent aux méthodes mixtes présentées dans le chapitre
2. Par exemple, Vigouroux et al. [2006] proposent d’ajouter des contraintes d’inégalité "piégeant"
les activations musculaires de certains muscles des doigts dont on mesure l’activité EMG durant la
tâche étudiée. Ainsi, cela reviendrait à ajouter à la définition du problème d’optimisation telle que
nous avons pu la présenter dans l’équation 4.11 du chapitre 4 l’inégalité suivante pour un muscle i
dont on aurait mesuré l’activation aEMG :
iaEMG · (1− µ) ≤i aComputed ≤i aEMG · (1 + µ) (5.2)
Cette approche est intéressante dans la mesure où elle se base sur les activations réelles. Elle permet
ainsi d’obtenir des activations réalistes pour les muscles antagonistes. Cependant, comme nous
cherchons à nous affranchir des mesures EMG pour les estimations futures, nous allons proposer
une approche sensiblement différente, basée sur le ratio d’activation entre un muscle agoniste (le
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biceps) et un muscle antagoniste (le triceps). C’est ce que nous allons appeler le facteur de co-
contraction, présenté dans le chapitre suivant.
5.2 Principe
Notre idée est d’exploiter des patterns de co-contraction en définissant un ratio (appelé facteur
de co-contraction) entre l’activation du biceps et l’activation du triceps. Si l’on considère connaitre
l’activation de ces deux muscles, au cours du mouvement, on peut définir le facteur de co-contraction





Pour une frame i donnée, la force développée par les deux muscles va être donnée par :
Fbiceps(i) = [fp(lmbiceps(i)) + abiceps(i)fl(lmbiceps(i)) · fv( ˙lmbiceps(i))] · f0biceps
Ftriceps(i) = [fp(lmtriceps(i)) + atriceps(i)fl(lmtriceps(i)) · fv( ˙lmtriceps(i))] · f0triceps
(5.4)
Si l’on néglige la partie passive de l’effort (qui reste statiquement implémentée comme limite infé-
rieure des efforts lors de l’estimation), on va pouvoir écrire :
Fbiceps(i)
Ftriceps(i)
= k(i) · fl(lmbiceps(i)) · fv(
˙lmbiceps(i)) · f0biceps
fl(lmtriceps(i)) · fv( ˙lmtriceps(i)) · f0triceps
= ktotal(i) (5.5)
Où ktotal(i) représente le facteur de co-contraction incluant les données physiologiques musculaires
pour la frame i. Afin de donner une certaine latitude de recherche à l’algorithme d’optimisation,
et pour limiter également les effets du bruit, on va définir un indice de confiance γ sur le facteur
de co-contraction :
ktotal(i) · (1− γ) ≤ Fbiceps(i)
Ftriceps(i)
≤ ktotal(i) · (1 + γ) (5.6)
L’intérêt ici est que quelque soit la qualité de mesure et de traitement des EMG, seul le ratio nous
intéresse. En effet, comme nous le verrons lors de la partie sur le traitement des EMG, trouver les
Contractions Volontaires Maximales (CVM) s’avère toujours problématique. Comment être sûr
que nous obtenons bien cette valeur, pour pouvoir mettre à l’échelle les activations ? Ici, puisque le
protocole est le même pour tous, le fait de travailler à partir du ratio des deux activations permet
de s’affranchir de ce problème, puisque les CVM sont toujours obtenus dans les mêmes conditions.
L’autre objectif sous-jacent est de pouvoir utiliser ces données hors ligne, c’est à dire de pouvoir
évaluer les efforts sur un sujet avec une contrainte de co-contraction sans devoir mesurer les
activités musculaires. Plus en détail, voici les deux objectifs que nous cherchons à évaluer à l’aide
de cette définition de la co-contraction :
Objectif (1) Utilisation des données d’un sujet sur ce même sujet : L’objectif est ici de
tester l’influence de l’ajout de la contrainte de co-contraction en ajoutant les données EMG
issues de l’expérimentation sur un sujet dans l’estimation des efforts sur ce même sujet.
C’est une approche classique mixte : on ajoute des informations EMG dans l’optimisation
sous contraintes pour améliorer les résultats.
Objectif (2) Utilisation des données d’un ou plusieurs sujets sur un autre sujet :
Ici, l’objectif est de vérifier si l’on peut améliorer les résultats de l’optimisation sur un sujet
en utilisant des données EMG issues d’autres sujets. En d’autres termes, s’il est possible
d’utiliser des patterns de co-contraction génériques afin d’améliorer les résultats, sans venir
mesurer l’activité musculaire d’un sujet.
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Sujet Sexe Taille (mm) Poids (kg) Rapport poids/taille m/T
1 M 1840 84 0.04565
2 M 1780 60 0.03371
3 M 1800 81 0.04500
4 M 1780 67 0.03764
5 M 1780 73 0.04101
6 M 1840 75 0.04076
7 M 1840 72 0.03913
8 M 1780 65 0.03652
Tab. 5.1 – Paramètres anthropométriques des 8 sujets d’expérimentation.
5.3 Protocole expérimental
Nous allons ici détailler le protocole expérimental servant à la définition du facteur de co-
contraction et à son évaluation.
5.3.1 Principe général de l’expérimentation
Chaque sujet dispose de deux heures de temps pour réaliser 40 mouvements, allant de quelques
secondes à 1 minute 30. Les mouvements sont des flexions/extensions du coude, réalisés à différentes
vitesses et pour différents poids portés (représentés par des haltères). Le sujet doit suivre un guide
visuel représentant un bras virtuel effectuant le mouvement à la vitesse désirée. Ces mouvements
sont détaillés dans la dernière partie de ce paragraphe. Afin de limiter les effets de la fatigue
musculaire sur les résultats, les mouvements sont réalisés pour chaque sujet dans un ordre aléatoire,
et des pauses de 5 minutes sont imposées tous les 5 mouvements, permettant au sujet de se reposer,
se désaltérer et éventuellement manger un morceau. Certains des mouvements les plus fatigants
nécessitent des pauses ponctuelles, généralement à la demande du sujet testé.
Les sujets sont équipés à la fois de marqueurs pour capturer leur mouvement, mais également
d’électrodes EMG de surface permettant la mesure de l’activité musculaire du biceps et du triceps.
5.3.2 Sujets
Pour cette expérimentation, nous avons recruté 8 sujets parmi les membres de l’équipe de re-
cherche. Les sujets sont tous de sexe masculin, en bonne santé (aucun trouble musculo-squelettique
au niveau du bras, pas de handicap) et n’ont pas d’entrainement particulier pour la tâche deman-




Comme le montre la figure 5.2, le sujet est instrumenté et entouré de différents matériels, que
nous allons brièvement présenter ici.
Fig. 5.2 – Sujet en situation d’expérimentation.
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5.3.4 Capture de mouvements :
Pour la capture de mouvements, le matériel utilisé est celui présenté dans la partie 4.2. Le
protocole de capture est également présenté dans cette partie.
5.3.5 EMG :
Pour les mesures EMG des activités du biceps et du triceps, nous avons utilisé un logiciel
développé par notre équipe de recherche, nommé OpenVibe (Renard et al. [2010]). Ce logiciel, au
départ réalisé pour l’extraction et le traitement de mesure EEG, est tout à fait exploitable dans le
cadre de mesures EMG, le matériel restant le même pour l’acquisition et stable avec le logiciel : le
NeXus32 de Mindmedia1.
Pour réaliser la mesure bipolaire de l’activité du biceps et du triceps, nous disposons donc 5
Fig. 5.3 – Recommandations pour le placement des électrodes d’après SENIAM [1999].
électrodes selon les recommandations du SENIAM (Surface ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive
Assessment of Muscles, SENIAM [1999]). Deux paires d’électrodes servent à la mesure bipolaire,
et sont donc situés sur les muscles tels que définis figure 5.3. Les électrodes pour le biceps sont
situées à une vingtaine de mm l’une de l’autre, symétriquement vis-à-vis du point situé aux deux
tiers du segment défini par l’acromion et la fosse ulnaire (fosse cubitale). Pour le triceps, seule
l’activité de la longue portion est mesurée. Les électrodes sont également placées à une vingtaine
de millimètres l’une de l’autre, symétriquement vis-à-vis du point médian situé entre l’extrémité
de l’acromion et l’oléocrane de l’ulna, légèrement décalé en dessous cette ligne. Enfin une électrode
placée au niveau du poignet sert de référence pour les deux mesures bipolaires. Un filtre spatial
réalisé via OpenVibe permet alors d’obtenir l’activité brute redressée des muscles, c’est à dire sans
traitement spécifique la différence entre les signaux bipolaires et la référence. Un exemple de signal
brut obtenu en sortie d’OpenVibe est donné figure 5.4.
5.3.6 Guide visuel :
Comme on peut le constater sur la figure 5.2, le sujet doit suivre un guide visuel pour réaliser
chaque mouvement. Ce guide visuel est un petit exécutable que nous avons développé à partir de la
Virtual Reality toolbox de Matlab®, et permet de visualiser des mouvements de flexion/extension
1http ://www.mindmedia.nl/english/nexus32.php
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Fig. 5.4 – Exemple de signal EMG obtenu pour le biceps en sortie d’OpenVibe.
du coude à dix vitesses différentes, correspondant aux dix vitesses demandées pour l’expérimen-
tation. Comme on peut le constater figure 5.5, ce guide présente un modèle du membre supérieur
basé sur le modèle VRML OpenSource développé par le projet VAKHUM (Virtual Animation of
the Kinematics of the Human for Industrial, Educational and Research Purposes, The Department
of Anatomy of the University of Brussels [2003]).
Fig. 5.5 – Guide visuel développé pour l’expérimentation.
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5.3.7 Mouvements testés :
Les différents mouvements réalisés sont donc 40 mouvements, décomposé en 4 lots de 10 mou-
vements. Chaque lot correspond à un poids porté, les poids étant des haltères pesant 0kg, 2kg,
4kg et 6kg. Pour chaque poids, le sujet réalise un mouvement de flexion/extension à dix vitesses
différentes, définies par le guide visuel présenté précédemment. Comme nous l’avons déjà précisé,
les essais se font dans un ordre totalement aléatoire afin de limiter les phénomènes de fatigue
musculaire.
5.4 Traitement des données EMG
Les données issues des mesures EMG ne sont qu’une mesure indirecte de l’activation muscu-
laire (Zajac [1989]). En effet, le signal brut issu de la mesure est un voltage pouvant avoir des
valeurs positives et négatives, alors que l’activation est une valeur positive comprise entre 0 et 1.
Dans la mesure où nous voulons pouvoir à la fois définir une contrainte de co-contraction à partir
des activations musculaires et comparer les activations calculées et mesurées, les mesures EMG
nécessitent un traitement spécifique que nous allons détailler ici. Cette nécessité est renforcée par
le fait que nous étudiions des situations de mouvement, où la dynamique de génération des efforts
musculaires va prendre une part plus importante que dans une étude statique. La méthode de
traitement utilisée est directement inspirée du travail de Buchanan et al. [2004].
Fig. 5.6 – Étapes de traitement des EMG, tiré de Buchanan et al. [2004].
Les étapes du traitement des EMG sont résumées par la figure 5.6. Nous allons détailler ces
étapes :
(1) Tout d’abord, il faut traiter le signal EMG afin de le rendre exploitable pour définir les
activations musculaires. La première étape consiste à supprimer les bruits de mesure basse
fréquence, qui peuvent être issus de l’amplification, du courant d’alimentation, ou encore du
mouvement des électrodes sur la peau. Afin d’éliminer ces bruits, nous appliquons un filtre
passe-haut au signal à une fréquence de coupure de 50 Hz, ce qui permet de s’affranchir des
problèmes évoqués précédemment. Le filtre ne doit pas entrainer de retard de phase, car la
dynamique du signal s’en trouverait évidemment changée. Un filtre de Butterworth du 4ème
ordre est par exemple un excellent candidat pour réaliser cette étape. Une fois filtré, le signal
est redressé pour ne contenir que des valeurs positives. Pour ce faire, nous l’élevons au carré
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(2) A présent que le signal est prêt à être traité, nous pouvons commencer à le filtrer pour
simuler la dynamique de contraction des muscles. La manière la plus simple de transformer
le signal rectifié en une activation musculaire consiste à le diviser par la valeur crête du
signal EMG rectifié obtenu lors d’une Contraction Volontaire Maximale (CVM), et ensuite
d’appliquer un filtre passe-bas au signal obtenu. Cette méthode est sujette à débat car
il est difficile de s’assurer que nous avons bien obtenu le pic d’activité lors de la CVM.
Dans notre cas, nous n’avons que deux activités musculaires à mesurer, et l’obtention des
CVM peut se faire assez simplement en demandant au sujet de bloquer son bras dans
la direction agoniste du muscle avec sa main opposée et de forcer au maximum de ses
capacités sur ce bras. La position exacte du bras n’a pas une importance majeure, dans la
mesure où l’activation sera maximale indépendamment de la valeur de l’effort résultant,
c’est à dire la valeur de la relation-force longueur telle que nous l’avons définie dans la
partie 3.3.2. Malgré tout, même s’il est difficile de s’assurer que la valeur maximale a
été atteinte, si la normalisation des signaux conduit toujours a des valeurs inférieures à 1,
on peut considérer avoir réalisé une bonne approximation de la valeur d’activation maximale ;
(3) Comme nous l’avons dit précédemment, l’étape suivante consiste à appliquer un filtre
passe-bas au signal. Ceci est largement justifié dans la mesure où le muscle agit lui même
comme un filtre, à une dynamique sensiblement inférieure à celle des signaux EMG. C’est
une caractéristique classique de tous les actionneurs mécaniques : leur constante de temps
mécanique est très inférieure à la constante de temps de leur système de commande
(électrique). Typiquement, le filtre passe-bas aura une fréquence de coupure comprise entre
3 et 10 Hz. Dans notre traitement, nous utilisons un filtre de Butterworth du quatrième
ordre a une fréquence de coupure de 4 Hz ;
(4) Le signal obtenu ici est souvent utilisé tel quel pour estimer l’activation musculaire dans des
phases statiques. Mais ce traitement n’est pas suffisant lorsque la dynamique de contraction
rentre en jeu, comme dans notre cas d’étude. D’après le travail de Zajac [1989], la dynamique












Où u(t) est l’activation musculaire, EMG(t) le signal EMG rectifié, filtré et normalisé et β
une constante comprise entre 0 et 1. τact est la constante de temps dynamique, qui implique
donc un retard entre la mesure EMG et l’activation proprement dite. La mise en oeuvre
de la dynamique de contraction proposée par Buchanan et al. [2004] consiste à réaliser un
filtre du second ordre avec retard de phase afin de réaliser la transformation du signal EMG
en activation musculaire. C’est une méthode plus efficace pour traiter des signaux discrets,
comme c’est le cas ici. Nous allons définir un filtre récursif qui aura la forme discrete suivante :
u(t) = α · (e(t)− d)− β1 · u(t− 1)− β2 · u(t− 2) (5.9)
où d est le retard électromécanique et (α, β1, β2) les constantes définissant la dynamique
du filtre. Ces constantes doivent répondre à un certain nombre de critères pour assurer la
stabilité du filtre ainsi qu’un gain unité. Nous ne les détaillerons pas ici, elles sont totalement
présentées dans l’article de Buchanan et al. [2004]. Les valeurs typiques utilisées pour ce
filtre sont un retard d de 40ms, et des constantes β1 = 1 et β2 = 0.25. Nous utilisons ces
valeurs par défaut, même si elles méritent normalement d’être ajustées pour chaque muscle
et chaque sujet.
(5) Une grande majorité des études s’arrête à cette étape pour estimer l’activation. Buchanan
propose lui d’ajouter une dernière étape tenant compte de la non-linéarité de la relation
activation/force. Ici, nous ne traiterons pas cette étape, car elle implique l’ajout d’une
variable supplémentaire fortement arbitraire. Dans une démarche d’estimation des efforts à
partir de signaux EMG, elle s’avère cependant importante.
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A présent que les EMG sont traités pour obtenir les activations musculaires, nous pouvons
passer à la construction de la contrainte.
5.5 Construction de la contrainte
5.5.1 Construction Sujet x/Sujet x, Objectif n°1
Pour atteindre l’objectif 1, on va tout simplement ajouter deux contraintes unilatérales com-
plémentaires dans le processus d’optimisation sous contraintes. Il s’agit des contraintes de co-
contraction précédemment définies dans l’équation 5.6. Lors de l’étape d’optimisation, l’algorithme
va lire le facteur de co-contraction associé et construire les contraintes de co-contraction corres-
pondantes. Les quatre premiers sujets servent donc d’évaluation dans le cadre de cet objectif.
Finalement, l’algorithme d’optimisation sous contraintes peut se résumer de la manière sui-
vante :








Sous les contraintes suivantes :
h1,2(F ) = Γm −Mc · F = 0
gj(Fj) = Fj − (Fmax)j ≤ 0
gj+5(Fj+5) = fp · f0 − Fj ≤ 0
g11(F1, F2) = ktotal · (1− γ)− F1F2 ≤ 0
g12(F1, F2) = F1F2 − ktotal · (1 + γ) ≤ 0
(5.10)
Avec dans cette équation la définition directe du facteur de co-contraction ktotal issue de l’équa-
tion 5.5.
5.5.2 Construction Sujet (x, y)/Sujet z, Objectif n°2
Pour l’objectif 2, on va construire une base de données à partir des données de co-contraction des
quatre premiers sujets, et exploiter ces résultats pour construire les contraintes de co-contraction
associées aux 4 derniers sujets. Le principe est le suivant : Pour les sujets 1 à 4 , on construit 4 sous-
espaces articulaires contenant l’ensemble des frames capturées pour les 4 poids différents. Ensuite,
à chaque situation articulaire (q(i), q˙(i)) on associe le facteur de co-contraction construit à partir
des activations mesurées pour cette situation, comme présenté figure 5.7. En effet, on considère
que comme les muscles sont des actionneurs visco-élastiques, leur contraction est associée à la fois
à la position articulaire, mais aussi à la vitesse articulaire (définissant respectivement la longueur
et la vitesse de contraction des muscles).
Chacun de ces sous-espaces articulaires est résumé par le tableau 5.2. Maintenant que ces
sous-espaces sont définis, on va venir interpoler la valeur du facteur de co-contraction à partir
de la morphologie, de la situation articulaire et du poids pour chaque frame. L’idée est que l’on
cherche pour les deux sujets les plus proches morphologiquement du sujet évalué les situations
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Fig. 5.7 – Sous-espace articulaire (1A0(q, q˙)) contenant les valeurs du facteur de co-contraction
pour le sujet 1 et un poids de 0kg porté.
Sujet Sous-espaces (par poids en kg)
0 kg 2 kg 4 kg 6 kg
1 1A0 1A2 1A4 1A6
2 2A0 2A2 2A4 2A6
3 3A0 3A2 3A4 3A6
4 4A0 4A2 4A4 4A6
Tab. 5.2 – Définition des sous-espaces articulaires de co-contraction.
articulaires les plus proches.
Les sous-espaces sont triangulés par une méthode de Delaunay. A chaque sommet d’un triangle
défini dans l’espace de Delaunay, on associe la valeur du facteur de co-contraction.
La figure 5.8 résume la méthode d’obtention du facteur de co-contraction à partir des données
hors ligne. Pour construire une contrainte de co-contraction pour un sujet à une frame donnée, on
cherche tout d’abord les deux morphologies les plus proches parmi les 4 proposées. Pour ce faire, on
va chercher les deux rapports m/T les plus proches sur une échelle morphologique, définis dans le
tableau 5.1. C’est une manière simpliste de résumer les morphologies, mais qui reste relativement
réaliste. On peut supposer que pour un rapport poids/taille donné, les comportements physiolo-
giques vont être proches. Une fois les deux candidats pour la construction de la contrainte définis,
à chaque frame, on va réaliser une recherche du simplex (triangle) contenant la situation articu-
laire de la frame considérée, et réaliser une interpolation bilinéaire du facteur de co-contraction à
partir des coordonnées barycentriques du point considéré dans le simplex. Les résultats des deux
interpolations sur les deux sujets sont alors mixées entre elles, toujours à l’aide de coordonnées
barycentriques définies sur l’échelle morphologique. A l’arrivée nous obtenons donc le facteur de
co-contraction qui sera injecté dans les deux contraintes unilatérales définies par l’équation 5.6.
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Fig. 5.8 – Obtention du facteur de co-contraction Xk(Xq(i),X q˙(i)) pour le sujet X à la frame
i, à partir de données issues des sujets A et B. Les Abj et Bbj sont les coordonnées
barycentriques du point (Xq(i),X q˙(i)) dans les deux simplex, tandis que les Abm/T
et Bbm/T sont les coordonnées barycentriques du rapport poids/taille du sujet X sur
l’échelle morphologique.
Les triangulations de Delaunay sont réalisées à partir de la fonction Matlab® delaunay().
Les recherches de simplex sont réalisés à partir de la fonction tsearch() permettant d’obtenir les
sommets et leurs indices dans le tableau des valeurs du facteur de co-contraction. Une fois obtenu
le facteur ktotal pour la frame considérée, on réalise l’optimisation sous contraintes telle que définie
par l’équation 5.10.
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5.6 Résultats Sujet x/Sujet x, Objectif n°1
Dans cette section, nous allons présenter quelques exemples de résultats entre les activations
calculées avec et sans facteur de co-contraction pour les sujets 1 à 4, qui servent de base à l’évalua-
tion de l’apport des mesures EMG en termes de réalisme. Nous généraliserons ensuite les résultats
de cette expérience pour l’ensemble des mouvements réalisés par les 4 sujets. Le facteur de co-
contraction est donc construit à partir des données d’un sujet x pour ce même sujet. Il s’agit des
résultats de l’objectif numéro 1.
5.6.1 A propos des résultats
Afin d’obtenir une base de comparaison pertinente, il est nécessaire de remettre à l’échelle
pour chaque sujet les activations calculées. Cette mise à l’échelle peut paraitre arbitraire, mais
elle apparait nécessaire dans la mesure où nous nous basons sur des efforts maximum "moyens"
pour réaliser le calcul des efforts (et donc des activations). Ainsi, nous savons que chaque sujet
a une capacité musculaire propre, qui n’est évidemment pas égale à celle que l’algorithme utilise
pour réaliser ses calculs. C’est pourquoi, afin d’avoir des résultats comparables, nous réalisons pour
chaque sujet une mise à l’échelle à l’aide d’un facteur unique, défini entre 0.8 et 1.2, recalculant
les activations calculées pour les comparer aux activations mesurées. Il est important d’insister
sur le fait que ce facteur est unique. On ne cherche pas à faire "coïncider" calculs et mesures
sur chaque sujet en mettant à l’échelle les activations calculées sur chaque mouvement, mais à
rendre les résultats plus réalistes et plus proches des activations mesurées dans l’ensemble. Le
facteur est déterminé à partir du mouvement calculé dont l’erreur d’activation moyenne initiale
entre l’activation mesurée et celle calculée avec le facteur de co-contraction est la plus proche sur
l’ensemble du mouvement, et l’on vient annuler cette moyenne avec le facteur. Ainsi l’ensemble des
activations calculées pour le sujet se verront pondérées à l’aide de ce facteur, faisant office de mise
à l’échelle grossière.
5.6.2 Exemples de résultats
Ces quelques résultats ont pour objectif de montrer l’intérêt de l’ajout de la contrainte
de co-contraction pour prédire l’activation du biceps et du triceps lors d’un mouvement de
flexion/extension du coude. Nous allons présenter deux résultats différents, réalisés sur le sujet
n°1 : un mouvement lent sans charge (0kg) et un mouvement rapide avec la charge maximale
(6kg).
Exemple 1 : Mouvement lent sans charge
Dans le cas d’un mouvement lent sans charge, les muscles fonctionnent presque exclusivement
de manière isométrique. Le relation force-vitesse n’intervient pratiquement pas.
La figure 5.9 illustre la comparaison entre l’activation mesurée, l’activation calculée avec contrainte
de co-contraction et l’activation calculée sans contrainte de co-contraction pour le biceps et le
triceps dans le cas d’un mouvement lent sans charge (vitesse 1). Pour le biceps, on constate, malgré
des soucis d’échelle dûs à de nombreux paramètres arbitraires (qui seront discutés dans le para-
graphe suivant) que les résultats sont sensiblement améliorés avec la contrainte de co-contraction.
En effet, la présence de la contrainte va nécessiter une activation supérieure, plus proche de la
réalité que lorsque la contrainte est absente. Le biceps a une activation réaliste, correspondant à
l’activation mesurée. Par contre, l’activation mesurée ici a une variation sensiblement plus lente
que l’activation calculée avec ou sans contrainte.
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Fig. 5.9 – Comparaison de l’activation du biceps et du triceps : activation mesurée (en bleu),
activation calculée avec la contrainte de co-contraction (en rouge) et activation calculée
sans la contrainte de co-contraction (en noir) pour un mouvement lent effectué sans
charge.
Pour le triceps, les résultats sont plus mitigés. Si l’on a une amélioration effective du niveau
global d’activation avec la contrainte, plus proche de l’activation mesurée,les variations obtenues
par le calcul ne correspondent pas à l’activation mesurée, relativement constante. La comparaison
entre les résultats obtenus ici montre que dans ce cas, l’utilisation d’une contrainte de co-contraction
va générer des variations d’activation trop importantes vis-à-vis de la réalité. Cependant, malgré
cette limitation, la contrainte de co-contraction permet de mieux approcher l’activation mesurée.
Exemple 2 : Mouvement rapide avec une charge de 6kg
Pour un mouvement rapide avec une charge importante, la dynamique va être fondamentale. Une
augmentation sensible du couple articulaire de flexion/extension va induire des efforts musculaires
(et donc des activations) nettement plus importants, alors que la relation force-vitesse va prendre
le pas sur la relation force-longueur dans la dynamique de contraction des muscles.
La figure 5.10 compare l’activation mesurée du biceps et du triceps aux activations calculées
avec et sans contrainte de co-contraction pour un mouvement rapide (vitesse 10) avec une charge
de 6 kg. Pour le biceps, le niveau global d’activation est à peine plus important avec la contrainte
que sans. La dynamique du mouvement étant très importante, l’influence de la contrainte de
co-contraction est moins grande. On constate que le niveau moyen d’activation est satisfaisant, et
que la variation de l’activation durant le mouvement est cette fois relativement réaliste, malgré
des erreurs importantes constatées sur les phases où l’activation calculée est minorée vis-à-vis de
l’activation mesurée.
Pour le triceps, on constate une amélioration notable des résultats avec la contrainte de co-
contraction. Comme on a pu le constater précédemment, sans contrainte de co-contraction le triceps
reste a une activation minimale, avec une faible variation. Avec la contrainte de co-contraction, on
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Fig. 5.10 – Comparaison de l’activation du biceps et du triceps : activation mesurée (en bleu),
activation calculée avec la contrainte de co-contraction (en rouge) et activation calcu-
lée sans la contrainte de co-contraction (en noir) pour un mouvement rapide effectué
sous charge maximale (6kg).
constate que l’on prédit les pics d’activité du triceps. Le niveau global d’activation est plus réaliste
avec la contrainte, et les variations de cette activation sont plus réalistes également.
5.6.3 Comparaison des résultats pour les sujets 1 à 4 sur l’ensemble des
mouvements testés
La validation quantitative à l’aide de mesures EMG s’avère très difficile. D’une part, les mesures
EMG font intervenir de nombreux paramètres arbitraires dans leur traitement qui impliquent
des erreurs entre l’image de l’activation obtenue et l’activation réelle : retard, filtrage, et surtout
CVM . L’obtention de la Contraction Volontaire Maximale est en effet relativement empirique, au
sens où malgré toutes les précautions que l’on peut prendre pour réaliser cette contraction, prendre
un point maximal sur une période donnée de contraction ne garantit absolument pas une mise
à l’échelle correcte. D’autre part, le calcul des activations par dynamique inverse fait également
intervenir de nombreux paramètres non maitrisés : les efforts isométriques maximums f0, la
longueur au repos des muscles l0, etc...C’est pourquoi nous avons dans un premier temps refait une
mise à l’échelle sommaire des activations calculées, comme c’est expliqué plus haut dans ce chapitre.
Ceci étant dit, nous avons voulu à titre informatif comparer l’activation moyenne mesurée
avec l’activation moyenne calculée sur un mouvement complet de flexion/extension pour les deux
muscles. En regard du fait que les muscles décrivent les mêmes mouvements de contraction (mêmes
variations de longueur) dans le cas mesuré et le cas calculé, ceci représente d’un point de vue
adimensionnel l’erreur réalisée sur le travail musculaire effectué. Évidemment, les erreurs sont assez
peu significatives, car les paramètres arbitraires interférant dans ce calcul sont trop nombreux, mais
la comparaison entre les résultats obtenus avec et sans contrainte de co-contraction donnent une
idée de l’utilité de l’introduction de cette dernière dans le calcul. En effet, c’est l’unique ajout de
cette contrainte que l’on vient évaluer en mettant en évidence ces résultats.
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Activation du biceps
Fig. 5.11 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée sans
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
Fig. 5.12 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée avec
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
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La figure 5.11 montre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du biceps obtenues sur
les 4 sujets, sur les 40 mouvements testés, sans contrainte de co-contraction. Comme on peut le
constater, l’erreur est assez stable, autour de 30% à 40%, avec une augmentation sensible pour les
vitesses les plus élevées.
La figure 5.12 montre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du biceps obtenues sur les
4 sujets, sur les 40 mouvements testés, avec contrainte de co-contraction. L’erreur est globalement
plus faible que sans contrainte sur les vitesses faibles, alors qu’elle tend à augmenter avec la rapidité
du mouvement, surtout sur les faibles charges. Ceci peut en partie s’expliquer par les problèmes
de mesures EMG pour les vitesses élevées. Il est intéressant de noter que l’apport de la contrainte
de co-contraction n’est pas du tout évident pour le biceps. La méthode développée avec la fonction
de coût choisie a déjà fait ses preuves pour estimer l’activité des muscles agonistes au mouvement,
ce qui explique le fait que l’apport de la contrainte sur l’estimation de l’activation du biceps soit
faible. Il est même encourageant de constater que la méthode n’est pas faussée par l’introduction
d’une contrainte supplémentaire, dans le sens où cette contrainte aurait pu engendrer des résultats
peu réalistes au niveau de la contraction du biceps, en surévaluant sa contribution par exemple.
Activation du triceps
Fig. 5.13 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée sans
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
La figure 5.13 illustre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du triceps obtenues sur
les 4 sujets, pour les 40 mouvements testés, sans contrainte de co-contraction. La figure montre
clairement que la méthode en l’état ne permet absolument pas de prédire l’activation du triceps.
L’erreur avoisine les 100% pour une grande majorité de mouvements, car dans de nombreux cas,
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Fig. 5.14 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée avec
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
l’activation reste à des taux minimum, en accord avec l’équilibre mécanique, mais en désaccord
complet avec la physiologie.
La figure 5.14 illustre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du triceps obtenues sur
les 4 sujets, pour les 40 mouvements testés, avec contrainte de co-contraction. Les erreurs restent
encore importantes mais elles sont diminuées de 50% à 70% par rapport aux résultats obtenus
sans contrainte de co-contraction. Malgré les paramètres arbitraires, les problèmes d’échelle et les
problèmes de mesure, on constate donc une amélioration sensible de l’estimation de l’activation du
triceps.
5.7 Résultats Sujet (x, y)/Sujet z, Objectif n°2
Dans cette section, nous allons tout d’abord présenter quelques exemples de résultats entre
des activations calculées avec et sans facteur de co-contraction pour les sujets 5 à 8, puis nous
allons généraliser les résultats pour les 4 sujets avec le facteur de co-contraction construit à partir
de données issues de deux sujets x et y pour un sujet z. L’ensemble de ces résultats sont édités
avec un indice de confiance γ = 0.1 introduit dans l’équation 5.6. Il s’agit de l’objectif numéro
2. De la même manière que pour les résultats précédents, nous avons pour chaque sujet défini
un paramètre de mise à l’échelle (compris entre 0.8 et 1.2) des activations calculées à partir du
mouvement présentant les meilleurs résultats, afin d’améliorer la lisibilité des courbes et le réalisme
des résultats.
5.7.1 Exemples de résultats
Ces quelques résultats ont pour objectif de montrer l’intérêt de l’ajout de la contrainte
de co-contraction pour prédire l’activation du biceps et du triceps lors d’un mouvement de
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flexion/extension du coude, lorsque nous n’avons pas de mesure EMG équipée sur le sujet. En
effet, cette fois nous agissons comme si la personne était exclusivement équipée de marqueurs de
capture de mouvement, et que l’on exploitait une base de données de facteurs de co-contraction
permettant de simuler la co-contraction. Nous allons présenter deux résultats différents, réalisés
sur le sujet n°8 : un mouvement lent sans charge (0kg) et un mouvement rapide avec la charge
maximale (6kg), comme dans le chapitre précédent.
Exemple 1 : Mouvement lent sans charge
Fig. 5.15 – Comparaison de l’activation du biceps et du triceps : activation mesurée (en bleu),
activation calculée avec la contrainte de co-contraction (en rouge) et activation cal-
culée sans la contrainte de co-contraction (en noir) pour un mouvement lent effectué
sans charge.
La figure 5.15 illustre la comparaison entre l’activation mesurée, l’activation calculée avec
contrainte de co-contraction et l’activation calculée sans contrainte de co-contraction pour le
biceps dans le cas d’un mouvement lent sans charge (vitesse 1). Les résultats de l’estimation de
l’activation du biceps sont ici assez satisfaisants, avec ou sans contrainte. On remarque que le
niveau global d’activation est satisfaisant et légèrement plus important avec la contrainte, ce qui
est logique puisqu’elle induit une augmentation artificielle du niveau d’activation moyen des deux
muscles.
Pour le triceps, l’action de la contrainte de co-contraction est prépondérante. En effet, le niveau
global d’activation est ici beaucoup plus réaliste avec la contrainte que sans. Comme on avait pu
le constater avec l’exemple Sujet x/Sujet x, l’activation mesurée est relativement constante, alors
que l’activation calculée avec ou sans contrainte présente des variations peu réalistes. Néanmoins,
ce résultat illustre bien l’intérêt de l’ajout de cette contrainte.
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Fig. 5.16 – Comparaison de l’activation du biceps et du triceps : activation mesurée (en bleu),
activation calculée avec la contrainte de co-contraction (en rouge) et activation calcu-
lée sans la contrainte de co-contraction (en noir) pour un mouvement rapide effectué
sous charge maximale (6kg).
Exemple 2 : Mouvement rapide avec une charge de 6 kg
La figure 5.16 compare l’activation mesurée aux activations calculées avec et sans contrainte
de co-contraction pour le biceps et le triceps dans le cas d’un mouvement rapide (vitesse 10) avec
charge. Pour le biceps, les activations calculées avec et sans contrainte sont comparables et proches
de l’activation mesurée. On constate notamment que les pics d’activités sont bien détectés et que
les variations sont assez réalistes. Néanmoins, on constate encore une fois un décalage notable
entre l’activation calculée et l’activation mesurée dans les zones où l’activation est plus faible.
L’activation calculée avec contrainte de co-contraction améliore néanmoins les résultats obtenus
sur ces parties, même si l’on est assez loin des valeurs mesurées.
Pour le triceps, on remarque tout l’intérêt de l’ajout de la contrainte de co-contraction. Les pics
d’activité sont décelés, alors que sans contrainte l’activation calculée reste à un niveau minimal.
Le niveau d’activation moyen avec la contrainte de co-contraction est tout à fait satisfaisant, et les
variations d’activation également.
5.7.2 Comparaison des résultats pour les sujets 5 à 8 sur l’ensemble des
mouvements testés
Activation du biceps
La figure 5.17 montre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du biceps obtenues sur
les 4 sujets, sur les 40 mouvements testés, sans contrainte de co-contraction. Comme on peut le
constater, l’erreur est assez stable. Elle reste dans les mêmes proportions que dans le cas des sujets
1 à 4. Les vitesses élevées impliquent globalement plus d’erreur.
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Fig. 5.17 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée sans
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
Fig. 5.18 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée avec
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
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La figure 5.18 montre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du biceps obtenues sur les
4 sujets, sur les 40 mouvements testés, avec contrainte de co-contraction. Comme dans le cas des
sujets 1 à 4 (qui, pour rappel, utilisaient une contrainte de co-contraction calculée à partir du signal
EMG associé au sujet et au mouvement), l’erreur diminue, mais encore une fois dans une proportion
faible. On remarque que les vitesses élevées induisent encore des erreurs plus importantes que les
vitesses lentes.
Activation du triceps
Fig. 5.19 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée sans
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
La figure 5.19 illustre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du triceps obtenues sur
les 4 sujets, pour les 40 mouvements testés, sans contrainte de co-contraction. L’erreur avoisine les
100% pour une grande majorité de mouvements, comme c’était déjà le cas pour les sujets 1 à 4.
La figure 5.20 illustre la moyenne des erreurs moyennes d’activations du triceps obtenues sur les
4 sujets, pour les 40 mouvements testés, avec contrainte de co-contraction. Encore une fois, la
contrainte reconstruite permet une amélioration sensible des résultats, mais de nombreux problèmes
d’échelle ne permettent pas d’avoir des taux d’activation moyens très proches (entre la mesure et
l’activation). Mais dans l’ensemble, en comparaison des résultats obtenus sur la figure 5.19, les
résultats sont sensiblement améliorés.
5.8 Discussion
Comme on a pu le constater lors de la présentation des résultats, la contrainte de co-contraction
améliore sensiblement l’estimation de l’activation du triceps sans pour autant dénaturer l’estima-
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Fig. 5.20 – Erreur moyenne sur les 4 sujets entre la moyenne de l’activation calculée avec
contrainte de co-contraction et la moyenne de l’activation mesurée sur 1 mouvement
complet de flexion/extension dans les 40 cas traités.
tion de l’activation du biceps. C’est le point fort de l’ajout de la contrainte de co-contraction.
Cependant, de nombreux points restent discutables.
Tout d’abord, la quantité de paramètres arbitraires (déjà évoqués) impliqués à la fois dans la
mesure des activations et dans l’estimation par dynamique inverse implique que nous ne pouvons
pas chiffrer avec certitude les efforts musculaires. En effet, même si les patterns de contraction
sont satisfaisants, nous sommes loin d’obtenir des résultats parfaits. Pour améliorer sensiblement
les résultats, il faudrait mener de nombreuses expériences supplémentaires permettant, par
exemple, de chiffrer pour chaque personne les forces isométriques maximales développées par leur
muscles. Par ailleurs, pouvoir estimer avec précision le retard entre la mesure EMG et l’activation
musculaire serait extrêmement utile car la valeur utilisée ici, qui est une valeur classiquement
utilisée dans les études portant sur ces mesures, n’a pas de sens d’un point de vue générique.
Évidemment, le modèle biomécanique développé n’est pas exempt d’erreurs et d’imprécisions :
les bras de levier et leur méthode d’évaluation sont discutables. La modélisation des muscles par
regroupement des faisceaux d’un muscle à multiples origines/insertions est également un choix qui
peut être remis en cause. Si l’intérêt d’une telle méthode réside dans sa simplicité, un modèle plus
complexe divisant les muscles en plusieurs muscles distincts a déjà fait ses preuves (Holzbaur et al.
[2005], Pennestrì et al. [2007]). On peut synthétiser les difficultés qu’impliquent ces considérations
par une simple constatation : l’ensemble de ces valeurs sont spécifiques à chaque sujet, et donc
difficilement généralisables. En pratique, on peut penser que dans des applications à but clinique,
on pourrait développer des protocoles précis d’estimation de ces paramètres (comme ça a pu être
fait par Buchanan et al. [2004] ou encore Venture et al. [2005]). Dans notre cas, l’objectif reste
d’avoir une estimation des efforts à des fins ergonomiques, et le temps nécessaire à l’obtention de
tels paramètres est incompatible avec les contraintes industrielles. Nous devons donc faire avec
cet état de fait : certains paramètres du modèle devront rester non maitrisés. La mise à l’échelle
des activations obtenues reste un étape essentielle pour améliorer le réalisme des résultats, et
l’amélioration de cette mise à l’échelle par le biais d’un protocole simple d’évaluation du facteur de
mise à l’échelle est une piste sérieuse à mettre en place. Par exemple, pour une situation (posture
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statique) où nous connaissons très bien la valeur des activations, nous pourrions demander
au système de comparer les activations obtenues avec celles mesurées afin de déterminer le
facteur d’échelle, correspondant finalement à une mise en correspondance des efforts maximums f0
spécifiques au sujet avec les valeurs moyennes utilisées pour réaliser l’optimisation sous contraintes.
Un autre point important de discussion est l’activation des autres muscles impliqués dans le
mouvement. La contrainte permet exclusivement de mettre en rapport l’activation du biceps et
du triceps, et ne permet donc pas, par exemple, de tenir compte de l’activation d’un muscle aussi
important que le brachialis dans cette articulation. Si l’on regarde les activations calculées pour les
autres muscles fléchisseurs (brachialis et brachioradialis), les activations restent réalistes, avec une
dynamique assez proche de celle du biceps. Par contre l’activation de l’anconeus reste erratique,
au sens où elle reste soumise aux règles de l’équilibre dynamique, sans bénéficier de l’information
supplémentaire apportée par la co-contraction. On suppose donc que cette activation n’est pas
réaliste. Ceci reste un problème mineur dans la mesure où l’anconeus reste un muscle qui a un rôle
très secondaire dans l’obtention du couple articulaire. Son rôle de stabilisateur n’est, pas contre,
absolument pas mis en évidence avec cette méthode.
Ensuite, nous pouvons aussi légitimement poser la question du choix de la contrainte : pourquoi
avoir choisi de réaliser une contrainte de co-contraction entre deux muscles, plutôt que d’exploiter
les mesures EMG pour contraindre chaque muscle séparément à suivre un pattern de contraction,
comme l’ont par exemple proposé Vigouroux et al. [2006] ? Notre objectif est de nous affranchir
des problèmes de mise à l’échelle : en définissant un ratio d’activation entre deux muscles, on
garantit que quelque soit l’erreur sur l’obtention de la CVM, le rapport entre les activations
des deux muscles reste réaliste. Même si cet objectif est en partie atteint (les patterns sont
clairement réalistes), il reste quand même malgré tout des problèmes d’échelles, essentiellement
liés justement aux définitions des paramètres physiologiques et à la mise à l’échelle de la mesure
EMG, comme nous l’avons déjà dit. Par contre, le choix d’une échelle morphologique pour réaliser
une interpolation entre deux patterns de sujets est discutable. Nous sommes partis du constat
qu’il était difficile de généraliser les patterns de contraction, variant sensiblement d’un sujet à
l’autre (en termes d’amplitude notamment). Ainsi, pour certains sujets (comme par exemple le
sujet 5 présenté dans les résultats) les patterns des 2 sujets les plus proches (ici les sujets 3 et
4) correspondent bien aux acquisitions EMG, tandis que le résultat sera sensiblement moins bon
pour le sujet 7 pour lequel on utilise les mêmes sujets 3 et 4 pour définir le pattern. Néanmoins,
sur le faible échantillon testé (seulement 4 sujets), le choix d’utiliser une échelle morphologique
semble être acceptable.
Par ailleurs, la contrainte reconstruite (sujet (x, y)/sujet z) n’a été testée que sur 4 sujets mas-
culins, ce qui reste un panel d’essais très limité. Pour pleinement valider la contrainte, il faudrait
pouvoir réunir un échantillon statistique pertinent. En effet, les écarts types (non représentés)
associés aux erreurs moyennes calculées sur l’ensemble des mouvements sont assez importants,
souvent de l’ordre de la moyenne elle-même. Même si nous pouvons supposer qu’avec une base de
données plus fine, et une quantité importante de sujets supplémentaires, cet écart type tendrait
à baisser, cela reste une valeur extrêmement élevée qui rend la moyenne peu pertinente d’un
point de vue statistique. Pouvoir comparer un nombre important de patterns de co-contraction
permettrait également de pouvoir construire un modèle de contrainte de co-contraction, basé sur
les données expérimentales mais indépendant de celles-ci, ce qui serait idéal comme objectif.
Pour terminer cette discussion, nous devons évoquer le cas de la pronation/supination. En l’état,
l’estimation des efforts dans les muscles impliqués dans ce mouvement reste peu réaliste, et nous
n’avons pas pu améliorer ces résultats en définissant, comme pour la flexion/extension, un protocole
permettant de modéliser des informations physiologiques supplémentaires. Les informations sur les
activations de ces muscles sont plus difficiles d’accès (avec des mesures EMG de surface), et il reste
donc difficile d’enrichir une méthode par dynamique inverse avec ce type d’informations pour ce
mouvement. Pour les contributions suivantes, nous nous intéresserons donc aux résultats obtenus




Nous avons présenté dans ce chapitre comment nous enrichissions notre méthode par dynamique
inverse pour tenir compte de la co-contraction musculaire pour la flexion/extension du coude.
Pour cela, nous avons défini un facteur de contraction entre le biceps et le triceps permettant la
construction d’une contrainte de co-contraction.
Cette contrainte est ajoutée à l’étape d’estimation des efforts musculaires à l’aide de deux
contraintes unilatérales permettant l’utilisation d’un indice de confiance γ défini pour amortir les
erreurs de mesure EMG.
Le premier objectif que nous nous étions fixé était l’utilisation de cette contrainte de co-
contraction directement sur 4 sujets à partir des mesures EMG réalisées sur ces mêmes sujets.
L’apport essentiel de la contrainte se fait sur le réalisme de la contraction du triceps. La contrainte
permet à l’algorithme de prédire des contractions physiologiquement réalistes, bien que contre
intuitives du point de vue mécanique.
Cependant, de nombreux problèmes restent à résoudre pour que le réalisme soit encore amélioré :
définition des paramètres physiologiques, amélioration des mesures, qualité du traitement du
signal,...
Le deuxième objectif fixé était d’utiliser une base de données de contraintes de co-contraction
(réalisée à partir des données EMG-Mocap des 4 premiers sujets) pour venir définir une contrainte
de co-contraction sur 4 sujets tiers. L’objectif ici était de montrer la faisabilité d’une méthode
par dynamique inverse sans mesure EMG permettant malgré tout de prédire l’activation des
muscles antagonistes. L’objectif est partiellement atteint, dans le sens où la construction de la
contrainte de co-contraction permet d’améliorer sensiblement les patterns de contraction obtenus
pour le triceps. Néanmoins, on constate que la quantité de paramètres impliqués dans le modèle
induit une erreur importante sur le résultat obtenu. Malgré tout, l’efficacité de la contrainte de
co-contraction est totalement démontrée par les résultats obtenus, sensiblement plus réalistes que
sans contrainte de co-contraction.
A présent, nous pouvons présenter comment, afin d’améliorer notablement le temps de calcul,
nous avons remplacé les étapes de dynamique inverse et d’estimation des efforts par optimisation
par une étape d’estimation des efforts par interpolation. C’est l’objet du chapitre suivant.
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Chapitre 6
Estimation des efforts musculaires
par interpolation
6.1 Introduction
Les deux chapitres précédents ont permis de développer une méthode d’estimation d’efforts
musculaires par dynamique inverse pour les muscles impliqués dans le mouvement du coude et de
l’avant-bras. Si les performances en terme de précision sont satisfaisantes, le temps de calcul reste
trop long pour l’objectif à atteindre. L’objectif est de pouvoir estimer les efforts en temps réel, car
c’est la condition pour pouvoir évaluer un poste de travail virtuel directement. Généralement on
considère que le temps réel nécessite une fréquence de calcul autour de 100 Hz. Dans notre cas,
en cumulant l’ensemble des étapes, nous arrivons à une fréquence de calcul moyenne de 20 Hz.
Afin d’atteindre un temps de calcul satisfaisant, nous allons chercher à développer une méthode
d’interpolation remplaçant à la fois l’étape de dynamique inverse et l’étape d’optimisation des
efforts. Pour illustrer la méthode, nous prendrons en exemple la flexion/extension du coude, les
résultats obtenus par optimisation pour la pronation/supination de l’avant bras étant trop peu
aboutis.
6.1.1 Principe
Le schéma présenté dans le chapitre précédent se voit modifié, comme le présente la figure 6.1. A
titre de validation, nous comparerons les efforts obtenus par interpolation avec ceux obtenus par
optimisation. On voit sur cette figure que la principale différence réside dans l’utilisation d’une
base de données de mouvements sur lesquels les efforts musculaires ont été calculés préalablement.
Nous verrons dans ce chapitre comment est construite et utilisée cette base de données.
6.2 Approche théorique
Les efforts musculaires générant le mouvement dépendent d’un certain nombre de paramètres.
Il est donc nécessaire de déterminer quels paramètres nous pouvons utiliser pour réaliser l’inter-
polation.
Nous pouvons séparer les paramètres en deux familles : les paramètres statiques (qui ne
dépendent pas du mouvement) et les paramètres dynamiques. Les paramètres statiques, pour
un sujet donné, vont être la taille du sujet (T ), son poids (m) et la charge qu’il porte (M).
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Fig. 6.1 – Synoptique général de la méthode d’estimation par interpolation.
Ensuite, les paramètres dynamiques vont être les paramètres de mouvement. Dans notre cas,
pour une articulation, on va considérer que les coordonnées (q, q˙, q¨) vont pleinement déterminer
une configuration articulaire. En d’autres termes, connaitre la position, la vitesse et l’accélération
articulaire va représenter, à chaque frame, la configuration dans laquelle se trouve l’articulation.
Si la position et la vitesse semblent des paramètres évidents, l’accélération (qui est la dérivée de la
vitesse) va nous donner la tendance d’évolution de la vitesse. On se rapproche ainsi d’une situation
de mouvement pleinement définie au sens mécanique.
Pour réaliser les interpolations, on va donc d’abord déterminer un paramètre global sta-
tique qui permettra de tenir compte pour la globalité du mouvement d’une mise à l’échelle, tandis
qu’à chaque pas de temps, l’interpolation en elle même sera réalisée à partir des paramètres
dynamiques.
6.3 Méthodologie expérimentale
Pour réaliser et valider la base de données, nous avons réalisé une campagne de capture sur
13 sujets, dont les caractéristiques anthropométriques sont résumées dans le tableau 6.1. Ces su-
jets n’ont pas d’entraînement spécifique pour cette tâche et sont de morphologies sensiblement
différentes, afin d’avoir une échelle tempérée de morphologies différentes.
Chaque sujet dispose de deux heures de temps pour réaliser 26 mouvements, allant de quelques
secondes à 1 minute. Les mouvements sont des flexions/extensions (FE) du coude, libres ou non.
20 mouvements sont dirigés. Les mouvements dirigés sont désignés par un haltère à porter
(0,2,4 ou 6 kg) et une consigne de vitesse (Très lent, Lent, Moyen, Rapide, Très Rapide).
Il y a donc en complément 12 mouvements libres à réaliser par sujet. Sur les mouvements
libres, l’objectif étant d’exploiter ces mouvements à des fins de validation, aucune consigne
de vitesse n’est donnée, seul le poids de l’haltère est imposé. On a donc pour chaque poids 3
mouvements libres réalisés.
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Sujet Sexe Taille (mm) Poids (kg) Rapport poids/taille m/T
1 M 1840 72 0,03913
2 M 1860 80 0,04301
3 F 1640 56 0,03415
4 M 1820 82 0,04505
5 F 1660 60 0,03614
6 M 1780 68 0,03820
7 M 1760 73 0,04148
8 M 1850 83 0,04486
9 F 1640 60 0,03658
10 M 1780 61 0,03427
11 M 1720 64 0,03721
12 M 1750 64 0,03657
13 F 1710 66 0,03860
Tab. 6.1 – Paramètres anthropométriques des 13 sujets d’expérimentation.
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Afin de limiter les effets de la fatigue musculaire sur les résultats, les mouvements sont réalisés
pour chaque sujet dans un ordre aléatoire, et des pauses de 5 minutes sont imposées tous les 5
mouvements, permettant au sujet de se reposer, se désaltérer et éventuellement manger un morceau.
Certains des mouvements les plus fatigants nécessitent des pauses ponctuelles, généralement à la
demande du sujet testé. Les sujets sont équipés de marqueurs pour capturer leurs mouvements.
6.4 Interpolation intra-sujet
Le principe ici est d’utiliser des résultats d’estimation d’efforts par optimisation d’un sujet (sur
les 20 mouvements dirigés) pour interpoler, sur d’autres mouvements du même sujet (les 12 mouve-
ments libres), ces efforts. On a donc uniquement une interpolation sur des paramètres dynamiques
à réaliser, c’est à dire à trouver les configurations articulaires les plus proches dans la base de don-
nées associée au sujet et d’interpoler à partir de ces configurations les efforts pour la frame donnée.
Les sujets visés dans cette partie ont été choisis pour leur caractéristiques anthropométriques. Ce
sont les sujets 1, 2, 3, 4, 5, 6, 7. Il s’agit des sujets qui permettront de construire la base de données
extra-sujets par la suite.
6.4.1 Construction de la base de données
Pour chaque sujet, les 20 mouvements dirigés sont divisés en 4 sous espaces de 5 mouvements
chacun (correspondant aux 5 consignes de vitesse énumérés précédemment), correspondant aux 4
poids utilisés lors des expérimentations. Pour chaque mouvement, on vient réaliser l’ensemble de
la méthode d’estimation des efforts telle que décrite dans le chapitre précédent. Elle est résumée
par l’équation suivante :








Sous les contraintes suivantes :
h1,2(F ) = Γm −Mc · F = 0
gj(Fj) = Fj − (Fmax)j ≤ 0
gj+5(Fj+5) = fp · f0 − Fj ≤ 0
g11(F1, F2) = ktotal · (1− γ)− F1F2 ≤ 0
g12(F1, F2) = F1F2 − ktotal · (1 + γ) ≤ 0
(6.1)
Les sous-espaces des 5 mouvements considérés sont alors regroupés pour former le sous-espace
articulaire associé au poids donné pour le sujet donné. En d’autres termes, les 5 mouvements
(Très lent, Lent, Moyen, Rapide, Très Rapide) sont mis bout à bout, et les efforts musculaires
associés sont eux aussi regroupés. Le tableau 6.2 résume pour les sujets concernés les sous-espaces
articulaires associés.
Par exemple, le sous-espace articulaire 1FE0 est représenté par la figure 6.2. Chaque sous-
espace est alors triangulé (facettisé en l’occurrence car c’est un espace à 3 dimensions) en utilisant
la fonction Matlab® delaunay3() (basée sur l’algorithme QuickHull, Barber et al. [1996]). En
effet c’est cette triangulation qui va permettre de réaliser l’interpolation en isolant les simplex
englobants la situation à interpoler.
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Sujet Sous-espaces (par poids en kg)
0 kg 2 kg 4 kg 6 kg
1 1FE0 1FE2 1FE4 1FE6
2 2FE0 2FE2 2FE4 2FE6
3 3FE0 3FE2 3FE4 3FE6
4 4FE0 4FE2 4FE4 4FE6
5 5FE0 5FE2 5FE4 5FE6
6 6FE0 6FE2 6FE4 6FE6
7 7FE0 7FE2 7FE4 7FE6
Tab. 6.2 – Définition des sous-espaces articulaires d’interpolation des efforts.
Une fois l’ensemble des sous-espaces articulaires assemblés et triangulés, la base de données
pour chaque sujet d’expérimentation est prête à l’emploi.
Fig. 6.2 – Représentation du sous-espace articulaire 1FE0 correspondant aux configurations ar-
ticulaires du sujet 1 pour un poids porté de 0 kg.
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6.4.2 Interpolation des efforts
Pour interpoler les efforts à partir d’un mouvement quelconque de flexion/extension, nous uti-
lisons donc la base de données réalisée pour chaque sujet telle que présentée dans le paragraphe
précédent.
Sur chaque mouvement étudié, nous allons tout d’abord réaliser l’étape de cinématique inverse
telle que présentée dans le chapitre 3. Une fois obtenues les coordonnées articulaires du mouvement,
nous dérivons numériquement ces coordonnées deux fois pour obtenir respectivement les vitesses
et les accélérations articulaires. Ensuite, à chaque frame, nous recherchons dans le sous-espace
articulaire correspondant au poids porté par la personne le simplex englobant la situation articulaire
(iq7,i q˙7,i q¨7). Les coordonnées barycentriques de cette situation articulaire dans le simplex sont
alors utilisées pour réaliser une interpolation bilinéaire des efforts associés à la frame, comme le
présente la figure 6.3.
Fig. 6.3 – Principe de l’interpolation bilinéaire à partir des coordonnées barycentriques.
En d’autres termes, une fois identifié le simplex englobant, nous utilisons l’équation suivante






L’annexe 2 résume l’obtention des coordonnées barycentriques dans un simplex.
6.4.3 Résultats et discussion
La méthode d’interpolation décrite ci-dessus a donc été testée sur les différents mouvements
libres réalisés par les sujets. Nous présentons ici quelques résultats préliminaires, car de nombreux
points restent à améliorer, comme nous l’expliquons par la suite.
Mouvement libre sans charge
Comme on peut le voir sur la figure 6.5, l’interpolation intra-sujet pour cet essai donne des
résultats mitigés. On remarque que certaines parties du mouvement, tout d’abord, ne sont pas
reconstruites. En effet, la base de données n’est pas suffisamment dense et complète pour trouver
toutes les situations articulaires rencontrées dans ce mouvement libre. Dans ce cas, l’algorithme
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Fig. 6.4 – Résultats de l’interpolation pour un mouvement libre du sujet 6 sans charge . En bleu :
efforts calculés par optimisation. En rouge : Efforts calculés par interpolation.
d’interpolation ne donne aucun résultat, d’où la discontinuité des courbes d’efforts présentées ici.
Sur de nombreuses parties, l’interpolation donne de très bons résultats, proches de ceux obtenus par
optimisation, tandis que sur certaines autres parties, l’algorithme va trouver des efforts qui ne sont
pas en accord avec l’optimisation. Ceci est encore une fois du à la densité du sous-espace articulaire
d’interpolation. En effet, dans des zones denses, le simplex englobant la situation articulaire va
donner des résultats proches car les situations articulaires d’interpolation sont très proches de la
situation articulaire souhaitée. Dans des zones moins denses (par exemple ici dans l’intervalle de
temps de 1 à 2 secondes), les résultats vont être plus éloignés. En définitive, on remarque que sur
les mouvements sans charge, les variations importantes issues de l’optimisation avec la variable de
co-contraction vont être difficiles à prévoir d’une situation à une autre.
Mouvement libre avec une charge de 6 kg
Dans les cas de mouvements fortement chargés (ici 6 kg sur la figure 6.5), les résultats sont
meilleurs que pour les mouvements non chargés. Comme on peut le voir sur la figure, la base de
données n’est pas assez complète pour interpoler toutes les situations articulaires. Par contre, les
variations des efforts sont bien reconstruites, et dans l’ensemble la reconstruction semble satisfai-
sante. De manière générale, les mouvements avec charge ont tendance à être mieux reconstruits.
L’inertie étant plus importante, les efforts sont plus importants et moins sujets à des variations
brutes difficilement prédictibles. Cepdendant, en termes d’erreur, la différence avec les mouvements
sans charge n’est pas significative, comme nous allons le voir dans la généralisation des résultats.
Généralisation et discussion
Si l’on considère l’ensemble des résultats traités, il s’avère difficile de généraliser l’interpolation.
En effet, les mouvements libres vont largement varier d’un individu à l’autre, et les bases de données
ne sont pas assez denses dans les zones de configurations articulaires proposées dans les mouvements
libres. Si l’on regarde l’erreur moyenne réalisée sur l’interpolation des efforts sujet par sujet, on
constate une grande variabilité des résultats, comme le montre la figure 6.6.
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Fig. 6.5 – Résultats de l’interpolation pour un mouvement libre du sujet 6 avec une charge de
6 kg . En bleu : efforts calculés par optimisation. En rouge : Efforts calculés par
interpolation.
Fig. 6.6 – Moyennes et écarts des erreurs instantanées réalisées sur les efforts interpolés sur
l’ensemble des mouvements sujet par sujet.
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Cette figure représente la moyenne des erreurs instantanées réalisées sur les efforts interpolés






















Où W est le nombre total de mouvements (ici 12), V le nombre de frames dans le mouvement,
Fi(j) l’effort calculé par optimisation pour le muscle i à la frame j, et interpFi(j) l’effort interpolé
pour le muscle i à la frame j, lorsqu’il existe. On constate donc que d’un sujet à l’autre, les
résultats vont être extrêmement variables. Il existe plusieurs raisons à cela : tout d’abord, les
sujets avaient une liberté de vitesse et d’accélération dans l’exécution des mouvements libres qui
implique une variabilité importante dans la densité de la base de données dans ces zones. Plus
la base de données va avoir une grande densité dans les gammes de vitesse considérées, plus les
résultats optimisés et interpolés vont être proches. C’est le cas des sujets 2 et 4 en comparaison
avec les sujets 3 et 7 par exemple. Ensuite, les mouvements libres sont souvent hors gamme de
vitesse, ce qui implique que l’interpolation ne donne pas de résultats sur une certain nombre de
points, générant une erreur instantanée de 100% pour la frame considérée. On peut également
constater la grande disparité de l’écart type, qui implique que d’un mouvement à un autre, pour
un même sujet, on peut avoir des reconstructions de qualité sensiblement différente. Encore une
fois, ceci s’explique par la densité de la base de données, insuffisante pour correctement interpoler
l’ensemble des configurations articulaires. Pour obtenir une meilleure homogénéité de la base (et
donc des résultats), il aurait fallu définir des vitesses précises permettant de mieux parcourir
l’espace articulaire, comme ça a pu être fait pour la contrainte de co-contraction, et augmenter
le nombre d’essais par personnes. Là où la base apparait vraiment limitée, c’est dans les champs
d’accélération. Si l’on se réfère à la figure 6.2, on remarque (en haut à droite) que les positions et les
vitesses sont relativement denses, tandis que les accélérations (figures du bas) présentent de grandes
parties vides. Pour pleinement compléter cette base, il faudrait par exemple ajouter des mouvements
rapides sur de petites gammes de position, afin d’obtenir des accélérations et des décélérations sur
l’ensemble des situations articulaires. Cependant, malgré ces erreurs importantes, le résultat est
très encourageant. On a une vraie possibilité de correctement interpoler les estimations d’efforts si
la base de données est suffisamment fournie.
Si l’on regarde l’erreur instantanée réalisée sur les efforts interpolés tous sujets confondus, charge
par charge (figure 6.7), on constate que l’influence de la charge portée n’est pas significative sur la
qualité de l’interpolation. Quelle que soit la charge portée (0,2 4 ou 6 kg) l’erreur reste sensiblement
fixe autour de 40%. Ce qui implique que même si l’interpolation parait visuellement plus réussie
pour les charges importantes, elle reste relativement éloignée des résultats issus de l’optimisation.
Pour ce qui est du temps de calcul, les résultats obtenus avec l’interpolation sont extrêmement
satisfaisants comparés à ceux obtenus avec optimisation. La figure 6.8 présente, sujet par sujet,
la fréquence d’exécution moyenne de la boucle complète présentée figure 6.1. En moyenne, on
multiplie par 9 la vitesse d’exécution du calcul des efforts. Ces résultats ont été obtenus sur un
ordinateur portable équipé d’un processeur "Pentium 4 dual Core". On voit ici que la contrainte
temps réel (généralement évaluée autour d’une centaine de Hertz) est largement atteinte. Nous
supposons donc, sous réserve que les bases de données soient améliorés pour améliorer les résultats,
que l’algorithme sera exploitable dans un contexte de réalité virtuelle.
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Fig. 6.7 – Moyennes et écarts des erreurs instantanées réalisées sur les efforts interpolés tous
sujets confondus, charge par charge.
Fig. 6.8 – Fréquences de calcul moyennes sujet par sujet. En bleu ciel : fréquences obtenues avec
l’interpolation. En vert : fréquences obtenues avec l’optimisation.
6.5 Interpolation inter-sujets
Dans cette partie, nous allons détailler la méthode d’interpolation inter-sujets. L’objectif est de
mettre en évidence comment, à partir de données issues de sujets tiers, on peut réussir à retrouver les
efforts musculaires d’un sujet par interpolation. L’intérêt de cette méthode réside dans sa rapidité
d’exécution, comme nous pourrons le voir dans les résultats. En effet, ce type de méthode répond
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parfaitement à la contrainte temps réel, qui est notre objectif (en accord avec la partie introductive
de cette thèse). La méthode va être évaluée sur les sujets 8 à 13.
6.5.1 Méthode
Comme on l’a expliqué dans la partie introductive de ce chapitre, les paramètres peuvent être
séparés en deux familles : les paramètres statiques (charge portée, taille, poids) et les paramètres
dynamiques (position, vitesse, accélération articulaires). Pour interpoler les efforts, nous allons
donc venir interpoler tout d’abord dynamiquement les efforts sur deux sujets aux morphologies
proches du sujet d’étude, puis réaliser une interpolation barycentrique entre ces morphologies pour
adapter les résultats au sujet considéré. Le principe de l’algorithme est schématisé figure 6.9.
Fig. 6.9 – Principe de l’interpolation inter-sujets. A chaque frame, on cherche dans les sous es-
paces articulaires des deux sujets (A,B) encadrant le sujet X les simplex englobant
la situation articulaire du sujet X. Une première interpolation barycentrique des ef-
forts est alors réalisée, puis on vient mixer ces deux résultats à l’aide des coordonnées
barycentriques du sujet X sur l’échelle morphologique.
Les bases de données (sous-espaces articulaires) sont donc réparties comme dans le tableau
6.2. En fonction du poids porté et de la morphologie du sujet, on va donc venir chercher deux
sous-espaces articulaires correspondants et mixer les résultats de ces deux sous-espaces pour tenir
compte de la morphologie de chaque sujet.
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6.5.2 Résultats et discussion
Nous allons donc présenter, dans un premier temps, quelques résultats d’interpolation inter-
sujets sur des mouvements caractéristiques. Ensuite nous généraliserons les résultats sur l’ensemble
des sujets et tenterons de tirer des conclusions quant à l’interpolation inter-sujets. A titre de valida-
tion, on a vu sur les résultats de l’interpolation intra-sujets que les mouvements libres comprenaient
trop de situations articulaires inconnues ou mal maitrisées dans les bases de données. C’est pour-
quoi nous réalisons ici les interpolations sur les mouvements dirigés réalisés par les sujet 8 à 13, au
lieu d’utiliser les mouvements libres. Tout d’abord, voyons quelques exemples de résultats obtenus
ici pour le sujet n°11.
Mouvement dirigé lent sans charge
Fig. 6.10 – Résultats de l’interpolation pour un mouvement dirigé lent du sujet 11 sans charge. En
bleu : efforts calculés par optimisation. En rouge : Efforts calculés par interpolation.
Tout d’abord, comme on peut le constater sur la figure 6.10, les mouvements dirigés permettent
de beaucoup mieux exploiter les sous-espaces articulaires que les mouvements libres. En effet, le
mouvement reste dans des gammes de configurations articulaires qui sont proches de celles obtenues
pour les autres sujets. C’est pourquoi la courbe d’interpolation (en rouge) est presque continue : on
trouve un simplex englobant dans presque toutes les situations proposées par ce mouvement. De
surcroit, on constate que l’interpolation trouve ici des résultats très proches de ceux obtenus par
optimisation. La courbe présente des discontinuités logiques, puisque les sous-espaces articulaires
proposés ne garantissent pas une continuité des efforts. Si l’on retrouve les variations d’efforts
engendrées par le mouvement, on remarque que l’erreur globale reste largement visible. Les deux
courbes sont décalées. Les résultats pour l’ensemble des sujets sont sensiblement équivalents pour
les faibles charges ou les charges nulles (0 kg ou 2 kg).
Mouvement dirigé rapide avec une charge de 6kg.
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Fig. 6.11 – Résultats de l’interpolation pour un mouvement dirigé rapide du sujet 11 avec une
charge de 6 kg. En bleu : efforts calculés par optimisation. En rouge : Efforts calculés
par interpolation.
La figure 6.11 compare les résultats obtenus par optimisation avec les résultats obtenus par
interpolation pour un mouvement rapide effectué avec une charge de 6kg. Cette fois les efforts
et leurs variations sont plus importantes que dans le cas sans charge. Si l’on constate que les
efforts obtenus par interpolation sont très proches de ceux obtenus par optimisation sur les phases
relativement statiques (où les efforts restent à des valeurs stables), les variations sont moins bien
reproduites que dans le cas des faibles charges. Ce qui implique encore une fois que la base de
données n’est pas assez dense, notamment du point de vue des accélérations articulaires.
Généralisation et discussion
Si l’on regarde les erreurs globales obtenues sur l’ensemble des mouvements dirigés pour chaque
sujet, on constate une homogénéité des résultats. La figure 6.12 illustre cette erreur sujet par
sujet, telle que calculée avec l’équation 6.4.3.L’erreur moyenne reste comprise entre 25% et 35%
pour l’ensemble des sujets. Cependant, l’écart type peut s’avérer important, et varie fortement
d’un individu à l’autre. Ceci est notamment dû au fait que les mouvements dirigés ne suivaient
pas une consigne précise de vitesse. De ce fait on se retrouve dans la même situation qu’avec les
mouvements libres, la base de données se révèle insuffisamment dense dans les zones considérées,
notamment pour les mouvements rapides. Les différences morphologiques entre les sujets utilisés
pour l’interpolation et le sujet cible sont également à prendre en compte. On peut supposer que
l’échelle morphologique telle que proposée dans l’algorithme d’interpolation n’est pas suffisante pour
trouver les bons candidats dans la base de données. Il semble clair que les capacités musculaires
à rapport taille/poids équivalent vont fortement varier entre une personne de petite taille avec
un faible poids et une personne de grande taille avec un poids plus important. Il pourrait être
intéressant d’utiliser une échelle séparée de taille et de poids et de réaliser l’interpolation sur 4
sujets, car la validation de l’échelle morphologique n’est pas effective. Dans le cadre de notre étude,
cette possibilité était réduite car le nombre de sujets présents dans la base de données (7) est
trop limité. On peut également supposer que cette échelle morphologique n’est pas suffisamment
dense pour pouvoir représenter l’ensemble des morphologies. Une erreur de 25% reste encore trop
importante pour répondre à l’objectif fixé. Par ailleurs, le fait de mixer les résultats à l’aide de
l’échelle morphologique ne garantit pas l’équilibre mécanique de l’articulation considérée. C’est
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une piste d’évolution de la méthode d’estimation des efforts par interpolation. On peut supposer
qu’une vérification a priori des résultats d’équilibre mécanique permettrait d’améliorer le réalisme
des résultats obtenus.
Fig. 6.12 – Moyennes et écarts des erreurs instantanées réalisées sur les efforts interpolés sur
l’ensemble des mouvements sujet par sujet.
Si l’on cherche à évaluer l’influence de la charge, on ne peut pas dégager de tendance franche.
La figure 6.13 illustre l’erreur réalisée pour les différentes charges, tous sujets confondus. Même
si l’erreur avec une charge de 6kg est sensiblement moins importante que les autres, on ne peut
pas conclure que l’augmentation de la charge portée diminue l’erreur réalisée avec l’interpolation.
Pouvoir dégager une statistique pertinente de ce point de vue nécessiterait l’analyse de nombreux
mouvements supplémentaires.
Enfin, si l’on considère cette-fois ci la vitesse d’exécution de l’algorithme d’interpolation (figure
6.14), on constate que les fréquences d’exécution de l’algorithme sont encore une fois nettement
supérieures aux fréquences obtenues avec l’algorithme d’optimisation. Fort logiquement, les per-
formances sont moins bonnes qu’avec l’interpolation intra-sujets. En effet, pour chaque frame, l’al-
gorithme doit effectuer deux recherches de simplex contre une dans le cas intra-sujets. Cependant,
les fréquences d’exécution de l’algorithme d’interpolation extra-sujets restent dans les gammes de
fréquences nécessaires à son utilisation en temps réel.
6.6 Conclusion
Les résultats globaux de l’interpolation d’efforts sont mitigés. En effet, si les résultats s’avèrent
très encourageants, l’erreur réalisée sur l’interpolation, que l’on soit en intra-sujet ou en extra-sujet
reste trop importante. Plusieurs améliorations peuvent cependant être envisagées :
– Pour l’interpolation intra-sujets, il serait intéressant de mieux remplir les bases de données,
en utilisant (comme ça a pu être fait pour la contrainte de co-contraction) un guide visuel
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Fig. 6.13 – Moyennes et écarts des erreurs instantanées réalisées sur les efforts interpolés tous
sujets confondus, charge par charge.
Fig. 6.14 – Fréquences de calcul moyennes sujet par sujet. En bleu ciel : fréquences obtenues avec
l’interpolation. En vert : fréquences obtenues avec l’optimisation.
comme consigne pour générer les mouvements. Une autre possibilité d’amélioration réside
dans l’utilisation d’interpolations plus complexes, de type cubique par exemple. En effet,
l’interpolation bilinéaire se justifie si l’on se situe dans un simplex de petite taille. La linéari-
sation des efforts est envisageable pour des configurations articulaires très proches. Dans les
cas où le simplex est de plus grande taille, la linéarisation des efforts est discutable. On pour-
rait donc envisager, en fonction de la taille du simplex, d’avoir deux types d’interpolations
disponibles.
– Pour l’interpolation inter-sujets, en plus des problèmes précédemment énoncés, on peut envi-
sager des choix de morphologies "voisines" plus pertinents. On pourrait par exemple choisir
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les deux sujets interpolants à partir d’une comparaison séparée de la taille et du poids avec
le sujet cible. Ou encore combiner les 4 sujets les plus proches en taille et en poids. Pour
ce faire, il faudrait largement étoffer la base de données afin de mieux parcourir l’espace
des morphologies disponibles. Par ailleurs, on pourrait envisager une correction des efforts a
postériori afin de respecter l’équilibre mécanique de l’articulation, qui n’est pas garanti avec
la méthode actuelle.
Actuellement, les sous-espaces articulaires tels qu’ils sont définis dans la table 6.2 contiennent
6000 à 8000 points. Un rapide calcul donne pour résultat que si l’on veut correctement balayer
l’espace articulaire, il faut environ 240 000 points (200 · 60 · 40), ce qui représente environ 30
minutes de capture par sous-espace. On peut considérer que cet objectif,dans l’optique d’améliorer
sensiblement les résultats, est tout à fait envisageable dans le cadre d’une expérimentation. L’idéal
serait de réaliser un guide visuel de chaque mouvement précis demandé pour pouvoir permettre
au sujet de réaliser les mouvements en autonomie. C’est une amélioration raisonnablement
envisageable qui peut apporter des résultats très probants.
Malgré ces points d’amélioration qui n’ont pas pu être explorés au cours de la thèse, l’interpola-
tion des efforts musculaires semble être une piste sérieuse pour l’estimation des efforts en temps réel.
Si les améliorations envisagées permettent d’améliorer les résultats à hauteur de nos espérances, les
fréquences de calcul constatées sont en accord complet avec les objectifs d’une application temps
réel.
Chapitre 7
Définition et utilisation d’un critère
ergonomique d’efforts
7.1 Introduction
L’objectif de ce chapitre est de définir et de mettre en évidence l’utilité d’un critère d’évaluation
ergonomique du mouvement de flexion/extension du coude. En effet, si l’on se réfère aux objectifs
visés par cette thèse (chapitre 1), nous cherchons à trouver un moyen d’apporter des informations
dynamiques en complément des informations posturales proposées par des outils tels que la grille
RULA (McAtamney and Corlett [1993]). En nous basant sur la méthode d’estimation des efforts
musculaires développée tout au long de cette thèse, nous allons donc chercher à évaluer la pénibilité
du mouvement en analysant par le biais d’un critère la sollicitation engendrée par ce mouvement.
Tout d’abord, nous allons présenter le questionnaire OREGE ( Aptel et al. [2000a]) qui sert de
base à la définition du critère. Ensuite nous allons définir et construire le critère. Enfin nous
verrons son évaluation en montrant comment les informations apportées par ce critère peuvent
venir systématiser l’utilisation d’une grille d’évaluation telle que OREGE.
7.2 OREGE
Dans cette section, nous allons présenter le questionnaire OREGE (Outil de Repérage et d’Eva-
luation des GEstes), développé par l’Institut National de Recherche et de Sécurité (INRS). Ce
questionnaire nous sert de référence pour venir définir le critère basé efforts. Les informations qui
suivent sont issues de l’article Aptel et al. [2000b].
OREGE est un outil analytique et complet qui s’insère dans la démarche ergonomique de pré-
vention des TMS. Il est analytique car les trois facteurs de risque biomécaniques sont évalués sépa-
rément. Il est complet parce que tout le membre supérieur est pris en compte. OREGE s’adapte, a
priori, à tous les types de postes de travail. Le préventeur employant OREGE est dénommé utili-
sateur. L’utilisateur de cet outil doit être compétent en ergonomie et disposer du temps nécessaire
pour le mettre en oeuvre. Grâce à OREGE, l’utilisateur posera un diagnostic de risque fondé sur
l’évaluation des 3 facteurs de risque biomécaniques. Il devra intégrer ce diagnostic de risque dans
l’ensemble des informations qu’il aura recueilli au cours de sa démarche ergonomique. OREGE
permet d’évaluer les facteurs de risque biomécaniques suivants :
– Efforts
– Positions articulaires extrêmes
– Répétitivité
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7.2.1 Contenu
OREGE se présente sous forme de « documents papiers ». Ils sont les seuls « outils » indis-
pensables pour évaluer les 3 facteurs de risque biomécaniques. Ils se composent de 3 parties. La
première partie permet de recueillir des informations générales concernant l’entreprise, l’activité
de l’opérateur observé et de décrire les actions de travail. La seconde partie permet d’évaluer
les facteurs biomécaniques. La dernière partie contient la synthèse des différentes évaluations,
figurée en termes de diagnostic de risque. OREGE s’applique sur des actions de travail qui sont
définies comme des éléments de l’activité de travail de l’opérateur. OREGE ne peut donc pas être
utilisé sans une analyse préalable de l’activité qui garantit la compréhension et le repérage des
actions à retenir. Il prend en compte aussi bien le membre supérieur droit que gauche. Le cycle de
travail se découpe en actions. Selon le projet de norme européen prEN 1005-1, une action est une
activation d’un ou de plusieurs muscles pendant l’exécution d’une tâche, par opposition au repos ;
par exemple, prendre un objet, visser quelque chose...
Pour des temps de cycle relativement longs, il peut apparaître une périodicité qui sera appelée
sous-cycle.
C’est alors dans ces sous-cycles que les actions seront repérées. L’analyse de l’activité permettra
aussi de repérer les aléas de production. OREGE doit être systématiquement utilisé sur plusieurs
cycles de travail non consécutifs afin de prendre en compte ces aléas. Enfin, il est nécessaire de
demander à l’opérateur son avis sur les actions et les cycles de travail à évaluer. L’ordre de passation
des 3 facteurs de risque doit être respecté : 1°) effort, 2°) positions articulaires, 3°) répétitivité, car
l’expérience a montré qu’il fallait séparer l’évaluation de la répétitivité de celle des efforts. La durée
d’évaluation des facteurs de risque biomécaniques à un poste de travail avec OREGE est de 1 à 2
heures.
7.2.2 Évaluation des efforts
L’effort est défini comme la contraction d’un muscle ou d’un groupe de muscles. Lors de l’uti-
lisation d’OREGE, l’effort est évalué globalement pour chacune des actions repérées. L’évaluation
de l’effort passe par trois étapes :
1 rechercher la présence d’indices d’effort qui aideront à réaliser l’évaluation et réaliser l’éva-
luation ;
2 proposer une échelle d’auto-évaluation de l’effort à l’opérateur, sans lui montrer celle de
l’utilisateur pour ne pas influencer sa réponse ;
3 confronter les 2 évaluations et décider à l’issue de la réponse à adopter.
Nous allons détailler la façon dont sont évalués les efforts, tandis que nous survolerons les deux
autres facteurs. En effet, c’est sur l’évaluation des efforts que la définition du critère va intervenir.
Échelle d’évaluation complétée par l’ergonome
L’effort est estimé par l’utilisateur au moyen de l’échelle d’évaluation proposée par Latko et al.
[1997]. Des niveaux d’efforts croissants composent cette échelle dont les extrêmes sont qualifiés par
des phrases. L’échelle présentée à la figure 7.1 est donc la traduction en français de celle de Latko.
L’évaluateur dispose d’indices afin de calibrer sa réponse. Par exemple, la présence d’outils vibrants
va engendrer une sollicitation plus importante.
Auto-Évaluation complétée par l’opérateur
L’opérateur répond simplement à la question suivante : « Pour cette action, comment évaluez-
vous votre effort ? » et répond en remplissant l’échelle d’auto-évaluation telle que présentée figure
7.2.
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Fig. 7.1 – Échelle d’évaluation des efforts, d’après Latko et al. [1997].
Fig. 7.2 – Échelle d’auto-évaluation de l’effort.
Confrontation avec l’opérateur
L’évaluation de l’effort est le fruit d’une synthèse entre la valeur définie par l’opérateur et celle
retenue par l’utilisateur. La synthèse se fait sur la base d’un échange de point de vue. L’utilisateur,
suite à la discussion, définit lui-même cette évaluation qu’il complètera par d’éventuelles remarques.
7.2.3 Évaluation des positions articulaires
Pour les positions articulaires, l’utilisateur observe durant le geste les positions articulaires
de l’ensemble des segments du membre supérieur. Les zones de confort et d’inconfort de chaque
articulation du membre supérieur sont notées par des scores basés sur la grille RULA (McAtamney
and Corlett [1993]) allant de 1 à 3, 1 étant un score acceptable, 2 une zone peu recommandable
et 3 une zone à éviter. Par exemple, le coude a un score associé à sa situation articulaire tel que
présenté figure 7.3.
Globalement, l’utilisateur d’OREGE doit nuancer ses jugements car l’observation et l’évaluation
des positions articulaires se révèle en pratique difficile. Pour de telles méthodes posturales, l’apport
d’outils tels que la capture de mouvement est indéniable, facilitant largement le jugement sur les
positions articulaires.
7.2.4 Évaluation de la répétitivité
L’évaluation de la répétitivité suit la même logique que celle de l’effort, à la différence près
qu’elle porte sur une durée et non plus sur une action. En effet, contrairement aux deux premiers
facteurs biomécaniques, la répétitivité est évaluée sur une minute pour les cycles de travail inférieurs
à une minute ou sur toute la durée du cycle pour ceux supérieurs à la minute. L’évaluation de ce
facteur de risque consiste donc à prendre en compte la répétitivité de la gestuelle dans sa globalité
et non celle des mouvements de chaque articulation du membre supérieur. Une échelle allant de 0 à
10, basée également sur les travaux de Latko et al. [1997] permet à l’utilisateur d’évaluer le geste,
tandis que l’opérateur remplit de son côté une échelle d’auto-évaluation pour le geste en question.
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Fig. 7.3 – Score du coude selon la grille d’évaluation posturale RULA.
A l’issue de ces deux évaluations, une confrontation est réalisée et permet à l’utilisateur d’affiner
son évaluation.
7.2.5 Synthèse
L’utilisateur va poser un diagnostic de risque à partir de l’ensemble des éléments recueillis lors
de l’évaluation des trois facteurs biomécaniques. Ce diagnostic s’établit en 3 temps. Tout d’abord,
il doit rassembler les données recueillies dans un tableau pour les différentes actions et cycles
évalués. C’est le profil des facteurs de risque biomécaniques. Puis, il doit synthétiser les évaluations
des facteurs de risque pour chaque action et poser un diagnostic de risque. Cette synthèse et
ce diagnostic se fondent sur la compétence de l’utilisateur et la qualité de son analyse. Chaque
action sera classée selon 3 niveaux de risque, conformément aux recommandations des normes
européennes. Enfin, l’utilisateur décrira en termes de contenu de la tâche ce qui pose problème afin
d’élaborer des pistes de solutions. L’utilisateur rassemblera d’abord les données recueillies dans le
tableau de profil des facteurs de risque. Pour le cou et l’épaule, il reportera les valeurs les plus
élevées observées. Puis, pour établir le diagnostic de risque, l’utilisateur :
– synthétisera le profil de risque pour chaque action à partir des évaluations issues des différents
cycles ;
– retiendra une valeur représentative de la position articulaire selon des modalités décrites
ci-dessous ;
– décidera du niveau de risque selon les trois classes proposées par les normes européennes.
En ce qui concerne la position articulaire, il s’agit de retenir la valeur considérée comme représen-
tative en respectant les règles suivantes :
– si une note de « 3 » est attribuée à l’épaule, alors la note retenue sera évidemment 3 ;
– les chiffres les plus élevés doivent orienter le choix de la note retenue ;
– les positions articulaires maintenues doivent influencer le choix de la valeur retenue ;
– la synthèse n’est pas une moyenne arithmétique des données recueillies.
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7.2.6 Et notre critère dans tout ça ?
Là où notre méthode d’estimation des efforts peut apporter beaucoup à une telle évaluation,
c’est dans l’évaluation des efforts pour un geste. En effet, Nous pouvons proposer un critère per-
mettant de quantifier systématiquement les efforts fournis par l’utilisateur sur un geste donné, et
ainsi faciliter grandement la tâche de l’utilisateur (de l’ergonome) pour évaluer la pénibilité du
geste en termes d’efforts. Nous allons voir comment définir un tel outil.
7.3 Définition du critère d’efforts
Fig. 7.4 – Synoptique général de définition et d’évaluation du critère ergonomique basé efforts.
La figure 7.4 présente le synoptique général de définition et d’évaluation du critère basé efforts.
Comme nous n’avons pas pu suffisamment valider la méthode par interpolation, dont l’objectif est
d’obtenir les informations en temps réel, nous utilisons pour le moment la méthode présentée au
chapitre 4 pour estimer les efforts musculaires utilisés pour construire le critère. A l’issue du calcul
des efforts musculaires, nous allons donc définir un paramètre ergonomique basé sur ces efforts.
Comme nous le disions en introduction de cette thèse, il existe déjà des critères basés efforts, tels que
la "Muscle Activity Envelope" (de Zee and Rasmussen [2009]). L’idée de ce critère est de regarder
le niveau d’activité du muscle le plus sollicité à partir de l’algorithme d’optimisation. La fonction
de coût, une fonction type min/max, implique un problème d’optimisation convexe qui conduit
à un optimum global pour l’estimation des efforts. Ceci implique que pour la même stratégie
d’estimation des efforts, on va pouvoir comparer le niveau d’activité du muscle le plus sollicité
pour deux mouvements différents et en déduire le moins pénible ou dommageable d’un point de
vue musculo-squelettique. C’est donc un critère ergonomique pertinent, permettant d’établir une
échelle de pénibilité des mouvements.
Dans notre cas, nous utilisons une fonction de coût étant la somme des efforts normalisés au
carré. Cette fonction implique également un optimum global du point de vue du résultat, ce qui
revient à dire qu’on ne peut pas trouver de stratégie de répartition des efforts musculaires moins
coûteuse en endurance (cette fonction de coût étant une image de l’endurance musculaire) pour
un mouvement donné. Nous allons donc construire une moyenne des efforts normalisés qui va
constituer une activation musculaire moyenne. Ainsi, pour chaque frame capturée i, nous allons
définir le critère Mj pour chaque articulation j sur laquelle agissent k muscles comme étant :
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Sujet Sexe Taille (mm) Poids (kg) Rapport poids/taille m/T
X M 1780 65 0.03652










Ce critère représente la sollicitation musculaire moyenne d’une articulation à un instant i. En
d’autres termes, si l’on part du principe que l’estimation des efforts est suffisamment précise, nous
avons ici une évaluation objective du niveau de pénibilité de l’effort, comprise entre 0 et 1. C’est
donc une image directe du niveau de pénibilité du mouvement. Par définition, nous allons considérer
que la valeur maximale d’activation musculaire moyenne atteinte durant un mouvement constituera
l’évaluation du geste sur l’échelle des efforts de la méthode OREGE si on la multiplie par 10.
7.4 Exemple d’utilisation sur un sujet
Afin de réaliser une première évaluation ouvrant des perspectives d’évolution, nous avons testé
ce critère sur un seul sujet afin de vérifier l’évolution du critère en fonction de la vitesse d’exé-
cution de la flexion/extension et de la charge portée par le sujet. Le sujet utilisé est le sujet 8
de l’expérimentation sur la contrainte de co-contraction, présentée au chapitre 5. Ses paramètres
anthropométriques sont rappelés dans la table 7.1. Comme les résultats obtenus avec la méthode
d’estimation des efforts par optimisation avec contrainte de co-contraction sont très satisfaisants
quel que soit le poids porté jusque la vitesse 5, nous nous limiterons à cette vitesse pour évaluer
le critère. Nous omettons donc volontairement les résultats des vitesses 6 à 10, étant donné que la
qualité de l’estimation des efforts musculaires pour ces vitesses est très différente d’une charge à
une autre.
7.4.1 Protocole expérimental
Le protocole expérimental est celui proposé pour l’expérimentation présentée au chapitre 5.
Le sujet réalise 20 mouvements divisés en 4 sous-groupes de 5 mouvements correspondant aux 4
charges portées (0 kg,2 kg,4 kg et 6 kg). Nous respectons des pauses régulières et un ordre aléatoire
dans l’exécution des mouvements afin de limiter les effets de la fatigue musculaire sur les résultats.
Chaque sous-groupe correspond à 5 flexions/extensions complètes du coude réalisées à 5 vitesses
différentes (vitesses 1 à 5). Pour chaque mouvement réalisé, on vient estimer les efforts musculaires
par la méthode proposée au chapitre 5 (optimisation sous contraintes avec ajout d’une contrainte
de co-contraction construite à partir des résultats de sujets tiers). Les efforts musculaires ainsi
estimés servent alors à calculer, pour chaque frame capturée, le critère ergonomique basé sur la
définition que nous avons proposé de l’activation musculaire moyenne. Pour le cas du coude, où











Comme pour les autres expérimentations, nous disposons ici d’un nombre important de mou-
vements testés. Plutôt que de présenter les résultats de l’ensemble des mouvements, nous allons
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d’abord présenter quelques résultats caractéristiques puis généraliser ces résultats sur l’ensemble
des mouvements. On va chercher à comparer les résultats obtenus pour l’activation musculaire
moyenne entre eux et montrer qu’ils permettent bien de graduer les efforts réalisés pour chaque
mouvement de flexion/extension sur l’échelle de Lotka.
7.4.2 Quelques exemples de résultats
Nous allons ici présenter 3 mouvements caractéristiques, présentant chacun certaines spécifi-
cités du critère ergonomique proposé. Il s’agit d’un mouvement lent (vitesse 1) sans charge, d’un
mouvement intermédiaire (vitesse 3) avec une charge de 4 kg et enfin du mouvement le plus rapide
(vitesse 5) avec une charge de 6 kg.
Exemple de mouvement très lent sans charge
Fig. 7.5 – Évaluation de l’activation musculaire moyenne pour un mouvement lent (vitesse 1)
sans charge.
Sur ce mouvement, représenté figure 7.5, on constate que l’activation musculaire moyenne reste
stable autour de valeurs très faibles (0.03 à 0.05), ce qui est très satisfaisant car le mouvement est
très lent et ne fait pas intervenir de charge extérieure. Néanmoins, on constate une croissance de la
valeur du critère durant la phase de flexion. Son maximum correspond au point de flexion maximal.
Le critère décroit ensuite de manière irrégulière durant la phase d’extension, ce qui parait logique
puisque c’est une phase de relâchement musculaire. Si l’on multiplie par 10 la valeur maximale
atteinte par l’activation musculaire moyenne, l’effort réalisé est évalué à 0.475 sur l’échelle de
Lotka. Ce qui représente un mouvement tout à fait recommandable du point de vue efforts.
Exemple de mouvement intermédiaire avec une charge de 4 kg
La figure 7.6 représente l’évolution de l’activation musculaire moyenne durant le mouvement
de flexion/extension réalisé à la vitesse 3 pour une charge de 4 kg. En comparaison du mouvement
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Fig. 7.6 – Évaluation de l’activation musculaire moyenne pour un mouvement intermédiaire (vi-
tesse 3) avec une charge de 4 kg.
lent sans charge, on constate une augmentation globale de la valeur de l’activation musculaire,
située entre 0.2 et 0.35 approximativement. C’est une constatation logique car la présence de la
charge de 4 kg augmente nécessairement les contributions musculaires durant la flexion/extension.
Le profil d’évolution de l’activation est assez similaire au profil observé pour le mouvement lent
sans charge. L’activation croit durant la phase de flexion puis décroit durant la phase d’extension.
Cependant, on constate que le pic d’activité se situe en amont du point de flexion maximal. On
peut supposer que ce déplacement du pic vers la gauche est dû à la dynamique du mouvement,
plus importante. En effet, l’inertie engendrée à la fois par la vitesse plus rapide et la présence de
l’haltère va impliquer une dépense énergétique plus importante au moment où le bras de levier
entre le poids de l’haltère et l’articulation du coude va être maximal, c’est à dire en position semi
fléchie (autour de 90°). On constate ensuite un palier légèrement décroissant puis une décroissance
plus franche lors de l’extension. Si l’on place ce mouvement sur l’échelle de Lotka, on se situe dans
la zone limite entre un effort faible et un effort moyen, pour un effort évalué à 3.52.
Exemple de mouvement rapide avec une charge de 6 kg
La figure 7.7 représente l’évolution de l’activation musculaire moyenne durant le mouvement
de flexion/extension réalisé à la vitesse 5 pour une charge de 6 kg.En comparaison des deux mou-
vements précédents, l’augmentation de la valeur globale du critère est significative, avec un pic
d’activité légèrement supérieur à 0.6 et une valeur minimale légèrement inférieure à 0.2. La varia-
tion du critère est également plus importante. La profil d’évolution du critère reste assez proche de
ceux constatés pour les mouvements précédents, mais le pic d’activité est cette fois ci nettement
identifié pour une valeur de l’angle de flexion autour de 100°. L’influence de la dynamique du mou-
vement sur l’évolution du critère est nettement plus prononcée. On constate encore une fois une
évolution positive du critère lors de la flexion, jusque 100°, puis une diminution du critère sur la fin
de la flexion et l’ensemble de la phase d’extension, le point d’activité le plus bas étant atteint pour
une position angulaire autour de 80° en extension. On constate également un rebond de l’activité
en fin d’extension. Cette évolution est en accord avec la dynamique du mouvement. Ce mouvement,
faisant intervenir une dynamique et une charge plus importante est évalué sur l’échelle de Lotka à
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Fig. 7.7 – Évaluation de l’activation musculaire moyenne pour un mouvement rapide (vitesse 5)
avec une charge de 6 kg.
6.24.
Premières constatations
Au vu des quelques résultats partiels présentés ici, on constate que le critère apporte une
information pertinente, permettant d’évaluer les mouvements en terme d’efforts. Au travers de ces
exemples, on remarque que la vitesse d’exécution du mouvement et le poids porté par le sujet
vont fortement influencer le niveau moyen d’activation ainsi que le profil d’évolution de l’activation
musculaire moyenne. Nous allons donc nous intéresser à ces deux effets séparément, en essayant de
caractériser l’influence de chacun de ces paramètres.
7.4.3 Évolution à vitesse constante en fonction de la charge
Pour tester l’influence de la charge sur l’évolution de l’activation musculaire moyenne, nous
allons regarder le profil d’évolution du critère à chaque vitesse d’exécution pour les différents
haltères portés.
Les figures 7.8, 7.9, 7.10, 7.11 et 7.12 illustrent l’influence de la charge sur l’évolution du critère
pour chaque vitesse d’exécution du mouvement. On constate que quelle que soit la vitesse d’exé-
cution, le critère augmentera avec la charge. Si ce résultat semble intuitif (un mouvement est plus
pénible si la charge est plus importante), les résultats obtenus ici montrent clairement la fiabilité
de l’évaluation du mouvement par l’activation musculaire moyenne. On constate également qu’à
quelque vitesse que ce soit, le mouvement est moins pénible lors de l’extension que de la flexion.
C’est également un résultat attendu, puisque dans cette situation de simple flexion/extension la
gravité va avoir un rôle moteur lors de l’extension et un rôle résistant lors de la flexion. Pour chaque
vitesse, l’évaluation sur la grille de Latko va être croissante avec la charge, puisque l’on prend le
point extrême de la courbe d’activation musculaire moyenne comme résultat. Sur l’ensemble des
mouvements, ce point maximum va être atteint durant la flexion. Cependant, quelques artefacts
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Fig. 7.8 – Influence de la charge sur le critère pour la vitesse 1.
Fig. 7.9 – Influence de la charge sur le critère pour la vitesse 2.
d’expérimentation correspondant à des hyperflexions ou des hyperextensions tendent à augmen-
ter artificiellement l’activation moyenne dans les positions articulaires extrêmes, ce qui fausse ce
résultat. Nous ne tenons pas compte dans notre évaluation de ces artefacts.
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Fig. 7.10 – Influence de la charge sur le critère pour la vitesse 3.
Fig. 7.11 – Influence de la charge sur le critère pour la vitesse 4.
7.4.4 Évaluation à charge constante de la vitesse d’exécution
Pour tester l’influence de la vitesse d’exécution du mouvement sur l’évolution de l’activation
musculaire moyenne, nous allons regarder le profil d’évolution du critère à chaque poids porté pour
les 5 vitesses différentes.
Les figures 7.13, 7.14, 7.15 et 7.16 illustrent l’évolution de l’activation musculaire moyenne en
fonction de la vitesse pour une charge constante. Ici encore, l’évolution de l’activation moyenne est
très satisfaisante. L’évaluation sur la grille de Latko va donner pour résultat que pour un poids
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Fig. 7.12 – Influence de la charge sur le critère pour la vitesse 5.
Fig. 7.13 – Influence de la vitesse sur le critère pour une charge de 0 kg.
constant, l’augmentation de la vitesse va augmenter la pénibilité du mouvement. On a donc une
vraie fiabilité du critère puisqu’il évolue de manière croissante avec la vitesse, quel que soit le poids
porté. Les mouvements testés étant des flexions/extensions complètes, ce sont les phases de flexion
qui permettent l’évaluation du mouvement en termes d’effort sur la grille de Latko. Mais il est
intéressant de noter que plus les phases d’extension sont rapides, plus le relâchement musculaire
est important, ce qui implique que le score Latko associé va diminuer avec la vitesse. Sur les phases
de flexion, le point maximum va être atteint vers la fin de flexion, mais ce point se décale vers
le milieu de la flexion (autour de 100°) lorsque la vitesse augmente. En effet, l’augmentation des
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Fig. 7.14 – Influence de la vitesse sur le critère pour une charge de 2 kg.
Fig. 7.15 – Influence de la vitesse sur le critère pour une charge de 4 kg.
effets d’inertie va augmenter le couple résistant, et le couple résistant maximum est atteint pour
une position semi-fléchie du coude, correspondant au bras de levier maximum entre l’haltère et
l’articulation.
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Fig. 7.16 – Influence de la vitesse sur le critère pour une charge de 6 kg.
7.4.5 Discussion
Fig. 7.17 – Évaluation des 20 mouvements testés à l’aide de l’activation musculaire moyenne sur
la grille de Latko.
Ces résultats préliminaires ont pour objectif d’évaluer la validité et l’utilité d’un tel critère.
Comme on a pu le constater, le critère a une évolution logique permettant de mettre en évidence des
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phases plus ou moins confortables dans le mouvement de flexion/extension du coude. Néanmoins,
ce sont des résultats préliminaires compilés sur un unique sujet, et la confirmation de ces premiers
résultats passe par l’évaluation du critère sur de nombreux autres sujets. Par ailleurs, nous n’avons
testé qu’une partie des gammes de mouvements que nous avions à disposition, car la cohérence des
résultats obtenus pour les vitesses rapides laisse à désirer. Il faut donc également revoir en amont la
stratégie globale d’évaluation des efforts, ce qui passe par de nombreux tests, comme nous l’avions
décrit dans le chapitre 5.
Si l’on se réfère à la figure 7.17, on constate que les mouvements testés sont bien évalués par
le critère. Plus la vitesse augmente, plus le mouvement est pénible, et plus la charge augmente,
plus le mouvement est pénible. L’augmentation est bien graduée et rend bien l’idée d’une échelle
de pénibilité telle qu’elle est définie dans OREGE.
L’évaluation des efforts demandant une étape de cinématique inverse, on constate que l’on peut
également obtenir les scores RULA associés aux mouvements. En d’autres termes, on est capable
de systématiser deux des trois étapes d’évaluation OREGE, ce qui présente une aide à l’évaluation
pour l’utilisateur d’une telle méthode considérable. Évidemment, une tel outil ne remplace en rien
les compétences d’un ergonome compétent. C’est avant tout un support lui permettant de mieux
évaluer des mouvements parfois complexes et présentant des variations rapides. Dans une démarche
de conception de poste, l’intégration du calcul de l’activation musculaire moyenne à partir des
données des mouvements réalisés par l’opérateur permettrait de réaliser une première évaluation
des gestes par une méthode OREGE sur la maquette virtuelle. Le calcul de l’activation musculaire
moyenne est donc un outil extrêmement utile pour la conception ergonomique des postes de travail.
7.4.6 Conclusion
Dans ce chapitre, nous avons défini l’activation musculaire moyenne et l’avons calculée sur un
certain nombre de mouvements pour un sujet donné, à titre de résultats préliminaires. Le premier
constat qui s’impose à l’issue de cette première évaluation est que ce critère permet d’évaluer
de manière fiable la pénibilité d’un mouvement en termes d’efforts. Son évolution est logique, et
les influences de la vitesse d’exécution du mouvement ainsi que de l’inertie ajoutée par le poids
portés sont réalistes. Dans une démarche OREGE, utiliser le maximum de l’activation musculaire
moyenne obtenue durant le mouvement pour évaluer le mouvement sur la grille de Latko donne
une idée directe de la pénibilité du mouvement.
L’apport d’un tel critère dans une démarche OREGE est immédiat : plutôt que de devoir
évaluer par des indices la pénibilité d’un geste, l’ergonome peut ici s’appuyer sur une évaluation
objective du niveau de sollicitation musculaire durant le mouvement pour prendre sa décision.
Le gain de temps est important, et la fiabilité du résultat est une garantie de mieux échelonner
les gestes sur la grille de Latko. L’utilisation d’un tel critère serait donc d’une grande aide pour
l’ergonome cherchant à évaluer les gestes de travail d’un opérateur.
Ces travaux sont par définition préliminaires et fragmentaires, et cette contribution scientifique
nécessite encore de nombreux développements afin d’être pertinente et validée. Cependant, ces pre-
miers résultats sont extrêmement encourageants, et l’objectif suivant, une fois ce critère pleinement
validé, sera de le tester sur d’autres articulations afin d’évaluer de manière globale les mouvements
du membre supérieur et ainsi pouvoir apporter un outil d’aide à l’évaluation des gestes pertinent.
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Chapitre 8
Conclusion générale
Nous avons présenté dans cette thèse de nombreuses contributions poursuivant le but suivant :
comment améliorer l’ergonomie des postes de travail dès leur conception, à l’aide de méthodes
d’estimation des efforts musculaires permettant d’obtenir des informations pertinentes sur le
mouvement et d’ainsi mieux évaluer sa pénibilité. Afin d’illustrer ces contributions, nous avons
choisi de les appliquer à la zone coude/avant-bras, qui est une zone fortement touchée par les TMS.
Tout d’abord, nous avons présenté les enjeux d’un tel travail. Nous avons notamment mis
en avant le fait que l’analyse posturale des postes de travail, possible dès la conception du
poste de travail en utilisant des outils de réalité virtuelle, n’est pas suffisante pour juger de
l’ergonomie du poste. Notre idée est de compléter les informations posturales par une estimation
en temps réel d’un critère dynamique basé sur les efforts musculaires mis en jeu dans le mouvement.
Pour obtenir un tel critère, il est nécessaire de définir une méthode d’estimation des efforts
présentant un compromis précision/temps de calcul compatible avec les outils de réalité virtuelle.
Nous avons donc d’abord présenté les informations anatomiques et physiologiques nécessaires
à la réalisation d’un modèle biomécanique du membre supérieur, puis nous avons détaillé une
première méthode d’estimation des efforts, basé sur une démarche par dynamique inverse, c’est
à dire partant du mouvement pour aller vers les activations musculaires. Au travers de quelques
résultats préliminaires, nous avons mis en évidence les limites d’une telle méthode, et la nécessité
de compléter les informations issues du mouvement, indispensables au calcul des efforts, avec des
données physiologiques issues de la mesure des activations musculaires de muscles clefs durant le
mouvement.
Cette contribution a été pleinement présentée dans le chapitre 5. La construction d’une
contrainte de co-contraction permettant une meilleure évaluation des activations musculaires
développées par les muscles antagonistes au mouvement y est décrite. Nous présentons également
un certain nombre de résultats mettant en évidence l’intérêt d’une telle contrainte. Notre objectif
final étant de nous passer des mesures EMG pour estimer les efforts, nous avons également
montré comment construire une telle contrainte de co-contraction à partir de données hors ligne
pour les utiliser sur un sujet tiers. Les résultats obtenus sont très encourageants, même s’ils
nécessitent encore de nombreuses validations ainsi qu’une amélioration globale de la construction
de la contrainte. On constate sur les résultats obtenus une nette amélioration, mais nous avons
de nombreux problèmes d’échelle difficiles à évaluer car la quantité de paramètres arbitraires
introduits dans de tels calculs rend difficile la validation de tels résultats. Nous pensons que la
piste doit être encore largement explorée, afin d’améliorer la construction de la contrainte de
co-contraction et ainsi générer des résultats encore plus réalistes.
Une méthode par dynamique inverse fait intervenir classiquement une optimisation sous
contraintes pour estimer les efforts. Dans l’objectif d’obtenir des résultats plus rapidement, avec
un temps de calcul compatible avec le temps réel, nous avons proposé une nouvelle méthode
d’estimation des efforts, remplaçant l’étape d’optimisation sous contraintes ainsi que l’étape de
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dynamique inverse par une étape d’interpolation des efforts basé sur les situations articulaires
calculées à chaque pas de temps. Si les résultats en terme de temps de calcul sont très satisfaisants,
les erreurs engendrées sur les résultats restent importantes, car les bases de données utilisées
pour l’interpolation ne sont pas assez complètes pour rendre compte de l’ensemble des situations
articulaires possibles. Néanmoins, les premiers résultats obtenus sont très intéressants. Tout porte
à croire que si l’on améliore à la fois la quantité de sujets permettant l’interpolation (afin de mieux
"remplir" l’échelle morphologique) et que l’on complète intelligemment les bases de données,
nous pouvons obtenir d’excellents résultats avec cette méthode. A terme, cette solution est viable
pour être exploitée dans le cadre de l’évaluation ergonomique d’un poste de travail à partir de sa
maquette virtuelle.
Enfin, la dernière contribution proposée dans cette thèse est la définition et l’évaluation
d’un critère ergonomique dynamique basé sur les efforts musculaires. Comme on a pu le voir
précédemment, les efforts musculaires obtenus par optimisation sous contraintes avec la contrainte
de co-contraction sont satisfaisants. Nous avons donc proposé un critère reflétant la moyenne des
activations musculaires pour l’articulation du coude, et nous avons montré que les informations
apportées par un tel critère permettent une aide à l’évaluation du mouvement dans une démarche
telle que la démarche OREGE. Ce critère pourra donc être utilisé pour tenir compte de la
dynamique du mouvement dans l’évaluation d’un poste de travail et ainsi faciliter l’évaluation
d’un poste.
Ce travail représente une étape dans un objectif plus important, comme nous l’expliquions en
introduction. Les résultats obtenus sur les différentes contributions présentent des caractéristiques
très pertinentes, et la prolongation logique de ces travaux sera la validation à plus grande échelle
de ces résultats. L’ensemble de ces contributions concourent à l’objectif final de ces travaux, c’est à
dire d’obtenir les informations musculaires en temps réel pour l’évaluation ergonomique des postes
de travail dès la phase de conception, en mettant le travailleur en situation dans un environnement
de réalité virtuelle. Nous avons notamment commencé un travail d’intégration des modèles et des
méthodes dans une application de réalité virtuelle, et les travaux réalisés sont actuellement adaptés
sur d’autres régions du corps humain. A terme, l’importance de ces travaux est capitale : sous réserve
d’une validation complète de ces résultats, nous pensons grandement contribuer à l’amélioration
de l’ergonomie des postes de travail et à la systématisation de l’utilisation de telles démarches dans
le cadre d’une conception de poste. Par ailleurs, les contributions proposées dans cette thèse ont
été présentées dans plusieurs articles scientifiques listés en annexe 1 de ce manuscrit.
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Annexe 2 : coordonnées
barycentriques d’un point contenu
dans un tétraèdre
Fig. 8.1 – Tétraèdre défini par les sommets (M1,M2,M3,M4) contenant un point M .
L’obtention des coordonnées barycentriques d’un point contenu dans un simplex (tétraèdre) se
fait de la manière suivante : Si l’on considère le tétraèdre T défini à la figure 8.1, on sait qu’il existe 4
réels distincts (d1, d2, d3, d4) permettant d’exprimer les coordonnées du pointM = (x, y, z) à partir
des coordonnées des sommets (M1,M2,M3,M4). Ces réels sont les coordonnées barycentriques du
point M dans le tétraèdre T . Les coordonnées barycentriques ont les propriétés suivantes :
d1 + d2 + d3 + d4 = 1
x = d1 · x1 + d2 · x2 + d3 · x3 + d4 · x4
y = d1 · y1 + d2 · y2 + d3 · y3 + d4 · y4
z = d1 · z1 + d2 · z2 + d3 · z3 + d4 · z4
(8.1)
Comme on recherche les coordonnées barycentriques (d1, d2, d3, d4), on a bien 4 inconnues pour
4 équations, les coordonnées cartésiennes (x, y, z) des points étant connues. On peut donc écrire :
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d4 = 1− d1 − d2 − d3 xy
z
 =
 d1 · x1 d2 · x2 d3 · x3 (1− d1 − d2 − d3) · x4d1 · y1 d2 · y2 d3 · y3 (1− d1 − d2 − d3) · y4
d1 · z1 d2 · z2 d3 · z3 (1− d1 − d2 − d3) · z4
 (8.2)
On peut déduire de l’équation précédente : 00
0
 =
 d1 · (x1 − x4) d2 · (x2 − x4) d3 · (x3 − x4) (x4 − x)d1 · (y1 − y4) d2 · (y2 − y4) d3 · (y3 − y4) (y4 − y)
d1 · (z1 − z4) d2 · (z2 − z4) d3 · (z3 − z4) (z4 − z)

(8.3)





 −(x4 − x)−(y4 − y)
−(z4 − z)




 (x1 − x4) (x2 − x4) (x3 − x4)(y1 − y4) (y2 − y4) (y3 − y4)
(z1 − z4) (z2 − z4) (z3 − z4)
 (8.5)
Cette matrice est inversible, ce qui implique donc à l’arrivée : d1d2
d3
 = T−1 · (M −M4)
(8.6)
On peut donc obtenir les coordonnées barycentriques du point M dans le tétraèdre, d4 étant
obtenu à partir de l’équation 8.2.
Simulation mécanique pour l’analyse ergonomique des 
postes de travail : cas du coude et de l’avant-bras 
La conception des postes de travail a un impact direct sur les conditions de travail. L’ergonomie est un facteur 
de conception important, l’apparition de troubles musculo-squelettiques (TMS) y étant directement liée.  
L’objectif de cette thèse est la conception d’outils d’analyse du membre supérieur utilisables pour améliorer 
l’ergonomie des postes de travail et diminuer les risques d’apparition de TMS. Les contributions principales de 
cette thèse sont : 
- Un modèle biomécanique du membre supérieur basé sur l’anatomie fonctionnelle ; 
- Une chaine de traitement complète, de la capture de mouvements à l’estimation des efforts 
musculaires « par dynamique inverse » ; 
- L’ajout de contraintes complémentaires simulant la co-activation  des muscles agonistes et 
antagonistes au mouvement ; 
- La présentation et l’évaluation d’une méthode d’estimation des efforts musculaires par interpolation ; 
- La définition et l’évaluation d’un critère ergonomique permettant d’évaluer la pénibilité d’un 
mouvement. 
Mechanical simulation for an ergonomic analysis of the 
workstations: elbow and forearm case 
Workstations design has a direct impact on working conditions. Ergonomics takes an important place in the 
industry. Musculoskeletal disorders (MSD) appear more and more frequently as working diseases. The purpose 
of this thesis is the design of motion analysis tools of the upper extremity that can be used to improve the 
ergonomics of workstations and decrease the risks of MSD appearance. The main contributions presented in 
this thesis are: 
- A biomechanical model of the upper extremity based on functional anatomy ; 
- A complete processing chain, from motion capture to muscle forces estimation in an inverse dynamics 
approach; 
- The definition and the evaluation of additional constraints that can simulate the co-activation of the 
antagonism muscles ; 
- The presentation and the evaluation of an muscle forces computation method based on interpolation; 
- The definition and the evaluation of an ergonomic criterion usable to evaluate the painfulness of a 
motion. 
 
